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1. Einleitung
1.1. Motivation
Verletzungen peripherer Nerven wird nach wie vor nur we-
nig Aufmerksamkeit gewidmet. Für den betroffenen Patien-
ten bedeutet jede Störung der Motorik und oder Sensibili-
tät der erkrankten Extremität eine erhebliche Beeinträch-
tigung, die mit schwerwiegenden Gebrauchseinbußen sowohl
in beruflicher als auch in privater Hinsicht (Lebensqualität)
einhergehen kann [1].
Jährlich werden allein in Europa mehr als 400000 Fälle traumatisch verletzter pe-
ripherer Nerven registriert [2]. In den USA zählen die Statistiken mehr als 350000
Patienten [3]. Nervenläsionen gelten als besonders komplizierte Verletzungen, die auf-
grund schwerer Unfälle, Tumorbildungen, Virusinfektionen oder in Folge einer Opera-
tion hervorgerufen werden können. Die vollständige Ausheilung verletzter Nerven ist
selten [4]. Läsionen peripherer Nerven treten vor allem bei Verletzungen der oberen
Extremitäten, insbesondere der Hand, auf - der nervus ulnaris (Ellennerv) ist allein
in 30% der Fälle involviert. Etwa 5% aller oﬀenen Wunden an den Extremitäten
werden durch Nervenläsionen zu komplexen und schwierigen Verletzungen [1].
Die genannten Zahlen und Fakten unterstreichen die besondere Bedeutung undWich-
tigkeit einer Optimierung der Therapiemethoden. Die einzige Chance auf Heilung und
Funktionswiederherstellung beruht auf der Unterstützung der natürlichen axonalen
Regeneration. Therapeutische Maßnahmen beinhalten bislang die primäre epineura-
le Naht oder autologe Transplantate als Goldstandard. Als besonders problematisch
stellen sich allerdings die stark limitierte Verfügbarkeit und die mangelnde dimen-
sionale Anpassungsfähigkeit sowie die Notwendigkeit einer weiteren Operation dar,
so dass seit über 20 Jahren intensiv nach künstlichen Alternativen und optimierten
mikrochirurgischen Operationstechniken geforscht wird. Bislang verwendete Materia-
lien wie Silikonröhrchen zeigten deutliche Therapiefortschritte. Als erste Generation
künstlicher Nervenleitschienen (NLS) sind diese dennoch nicht in der Lage, allen
Risiken mit einer Lösung zu begegnen und ein Garant für eine erfolgreiche axonale
Regeneration zu sein. Die prinzipielle Funktionalität dieser Methode ist bereits aner-
kannt und bewiesen, doch die bisherige klinische Umsetzung ist selten. Es bedarf einer
funktionellen Optimierung und biomimetischen Anpassung, um den Heilungserfolg
signiﬁkant zu steigern. Standardisierte Therapien unter Verwendung maßgeschneider-
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ter bioabbaubarer Röhrenstrukturen (2. Generation NLS) unter Beachtung mecha-
nischer, physikalischer und struktureller Eigenschaften sowie der Einsatz neuester
Strategien der biomolekularen Funktionalisierung (Einbindung von extrazellulären
Matrixproteinen, kontrollierte Freisetzung von Wachstumsfaktoren sowie Besiedlung
mit unterstützenden Zellen) (3. Generation NLS) könnten einen entscheidenden Fort-
schritt bedeuten [4].
1.2. Ziel der Arbeit
Mit dieser Arbeit soll, unter Einbeziehung aktueller Forschungsergebnisse und bioma-
terialwissenschaftlicher Aspekte, ein wesentlicher Beitrag zur Entwicklung einer mul-
tifunktionalen NLS basierend auf der bioresorbierbaren Poly(3-hydroxybuttersäure)
geleistet werden.
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Abbildung 1.1: Meilensteine der Arbeit
Eine konkrete medizinische Bewertung, d. h. die in vivo Evaluierung kann mit dieser
Studie nicht geleistet werden. Allerdings können derartige Strukturen als Ausgangs-
punkt für optimierte Trägersysteme in der neuronalen Grundlagenforschung Anwen-
2
1.2 Ziel der Arbeit
dung ﬁnden, um beispielsweise neuronales Wachstums, Polarisations- und Migrati-
onsprozesse unter Einﬂuss speziﬁscher Faktoren zu untersuchen.
Im Rahmen dieser Studie soll die Evaluierung verschiedener Methoden und Techni-
ken der Materialcharakterisierung sowie -verarbeitung zur Erzeugung einer geeigne-
ten Hohlstruktur im Vordergrund stehen. Die essentielle Verknüpfung mit modernen
Strategien der biomolekularen Funktionalisierung wird exemplarisch dargelegt und
abschließend an einem optimierten Modell zur Bewertung der zellulären Reaktionen
auf strukturelle und biomolekulare Schlüsselreize untersucht.
Die Herausforderung liegt dabei vor allem in der Methodenvielfalt, den Kombinati-
onsmöglichkeiten sowie in der wissenschaftlichen Bearbeitung des breiten Spektrums,
welches sich aus Materialwissenschaft und Zellbiologie eröﬀnet. Die graﬁsche Dar-
stellung in Abbildung 1.1 zeigt die gesetzten Meilensteine und wird als optischer
Leitfaden durch den Ergebnisteil führen.
Aufgrund der Interdisziplinarität dieser Arbeit soll an dieser Stelle nicht darauf ver-
zichtet werden die biologischen Hintergründe umfangreich zu erörtern sowie das ver-
wendete Material im Zusammenhang mit dem Prozess des Schmelzspinnens detail-
liert vorzustellen, um sowohl die ingenieurtechnische als auch medizinische Motiva-
tion und die damit verbundenen Problemstellungen zu vermitteln.
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2. Grundlagen und wissenschaftlicher
Kenntnisstand
2.1. Historische Aspekte zur Nervenregeneration
Läsionen von Nerven galten lange Zeit als irreparabel und nicht regenerierbar. Erste
Beobachtungen und experimentell erhaltene Annahmen, dass sich Nerven doch rege-
nerieren und ihre Funktion wiedererlangen können, wurden von William Cumberland
Cruikshank um 1776 in England gemacht. Er präsentierte seine Thesen der Royal
Society. Aufgrund von Neuartigkeit und Unglaubwürdigkeit wurde die Veröﬀentli-
chung jedoch zunächst abgelehnt. Cruikshank untersuchte den zweiseitig verlaufen-
den Nervus vagus, den so genannten 10. Hirnnerv, von dem bekannt war, dass die
gleichzeitige beidseitige Durchtrennung zum Tode führte. Er durchtrennte den Hirn-
nerv im Nacken seines Hundes einseitig und entfernte 15mm des Gewebes. Nach
Atembeschwerden und Entzündungserscheinungen schien das Tier bereits am 8.Tag
vollständig erholt zu sein. Daraufhin führte Cruikshank die gleiche Operation auf der
anderen Seite durch. Das Tier zeigte schlimmere Beschwerden als zuvor und verstarb
kurz darauf. Erst die beidseitige Durchtrennung des Nervus vagus führte zum Tod,
so seine erste Annahme. Bei der Untersuchung stellte er jedoch fest, dass sich an
beiden Seiten des durchtrennten Nervs neues, dem Nervengewebe ähnliches Gewebe
gebildet hatte, welches beide Enden zu verbinden schien. Er schlussfolgerte daraus,
dass sich der Nerv möglicherweise regenerieren könne, nur der gewählte Zeitraum
dafür zu kurz war [5].
Abbé Fontana, inspiriert von der Arbeit Cruikshanks, begann mit fortschrittlicheren
Untersuchungen mit Hilfe mikroskopischer Studien an der regenerierten Substanz.
An Kaninchen führte er analoge Versuche am Nervus vagus mit ähnlichem Ergebnis
durch. Als Beweis für die Regeneration des Nervs zeigte er, dass das überbrückende
Gewebe eine ebenso fasrige (bänderartige) Struktur aufweist, wie sie im gesunden
Nerv auftritt [5].
Neunzehn Jahre nach Cruikshanks ersten Versuchen wiederholte Haighton diese
Versuche. Er durchtrennte einseitig den Nervus vagus und sechs Wochen später
den zweiten Strang. Nachdem der Hund mehrere Monate überlebte, durchtrennte
Haighton den Nerv beidseitig erneut: der Hund starb sofort. Damit war die Regene-
ration des erstmals durchtrennten Nervs erwiesen; nicht die funktionelle Übernahme
durch andere Nerven. Nach dieser Serie von Experimenten wurden beide Thesen,
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sowohl Cruikshanks als Haightons, 1795 schließlich durch die Royal Society veröf-
fentlicht [5, 6]. Daraufhin begannen zahlreiche namenhafte Physiologen, unter ihnen
Frey, Schiﬀ, Bernard, Legallois, Blainville, Müller und Schwann, mit der weiteren
Untersuchung des bislang bestrittenen Eﬀekts, der unbekannten Wirkmechanismen
sowie der Morphologie von Nervenzellen.
Man erkannte, dass ein großer Defekt im peripheren System nicht von allein rege-
nerieren würde und eine Überbrückungs- bzw. Leitstruktur notwendig ist (siehe Ab-
bildung 2.5 auf Seite 12). Die erste experimentelle periphere Nerventransplantation
wurde 1876 schließlich durch Philipeaux und Vulpian durchgeführt. Etwa zeitgleich
entstanden Hypothesen, dass die Überbrückung und Wiederherstellung ebenso mit
einer beliebigen Röhrenstruktur hergestellt werden könnte: Die Röhre solle zwischen
die durchtrennten Nervenenden platziert werden und würde damit genügend Raum
im Inneren bieten die regenerative axonale Ausspreitung zu ermöglichen, Schutz vor
eindringenden Zellen geben und die Narbengewebsbildung reduzieren [7]. Die Idee
der Tubulisierung war geboren. Erste experimentelle Arbeiten dazu veröﬀentlichten
Glück (1880) und Vanlair (1882) unter Verwendung von entkalziﬁzierten Knochen-
röhren. Später konnte Foramitti (1904) zeigen, dass auch arterielle Transplantate
einsetzbar sind. 1911 demonstrierten Tello et al. erstmalig sogar die Regenerationsfä-
higkeit von Nervenfasern aus dem zentralen Nervensystem (ZNS) in einem peripheren
Nerventransplantat [8].
Pioniere, wie beispielsweise Weiss, berichteten 1944 von der Überbrückung eines 3 cm
Defektes unter Verwendung eines künstlichen Konstrukts aus Kollagen [9]. Neben
Tantal wurde u. a. auch von der Verwendung von Nylonfasern und Millipore-Röhr-
chen berichtet [7]. Die erfolgte Regeneration und teilweise Funktionswiederherstel-
lung konnte von allen bestätigt werden. Trotz der erfolgreichen Studien erreichte die
Methode der Tubulisierung aufgrund technischer Restriktionen sowie schlecht ent-
wickelter immun- und neurobiologischer Konzepte nur Pionierstatus. Die autologe
Transplantation hingegen bewies sich in der klinischen Praxis bis heute als Methode
der Wahl.
Die Weiterentwicklung führte mit der Entwicklung neuer Materialien und Innova-
tionen in Herstellungsmethoden und Operationstechnik zum Einsatz von künstli-
chen Leitstrukturen. Hintergrund war die Wiedereinführung der Tubulisierung mit
der Idee, diese ebenso eﬀektiv wie die autologe Transplantation, jedoch mit weni-
ger gesundheitlichen Risiken verbunden, einzusetzen. Während um 1982 das Modell
Silikonröhre als wichtiges Instrument der Erforschung grundlegender Regenerations-
mechanismen durch Lundborg et al. eingeführt wurde, waren Mackinnon und Dellon
die Ersten, welche um 1990 die Regenerationsfähigkeit peripherer Nerven mittels bio-
absorbierbarer Leitschienen aus dem Biopolymer Polyglycolsäure (PGA) bzw. Kol-
lagen verschiedener Längen in Primaten untersuchten und diese Studie später sogar
am Menschen fortführten [1015].
Das Zusammenspiel zwischen Ingenieur- und Biowissenschaften wurde in dieser Zeit
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immer intensiver und initiierte Anfang der 1990er Jahre das neue Fachgebiet des
Tissue Engineering. In diesem fortschrittlichen bis heute interdisziplinären Bereich
ist ein künstlich geschaﬀenes strukturelles Gerüst (z. B. eine NLS) auch Scaﬀold ge-
nannt, in Verbindung mit lebenden Zellen oder Geweben sowie Therapeutika oder
Wachstumsfaktoren Ausgangspunkt für eine personalisierte und regenerative medizi-
nische Therapie. Bis heute sind alle Konzepte - autologes Transplantat, Silikonröhr-
chen sowie abbaubare polymere Leitschienen - parallel existent, zum Teil kontrovers
diskutiert und unterliegen noch immer steter Erforschung und dem Bedarf der Wei-
terentwicklung. Während sich die Untersuchung und die Regenerationsfähigkeit des
ZNS als äußerst komplex herausstellte und bis heute wenig Heilungserfolg erzielt wer-
den konnte, sind auf dem Gebiet der peripheren Regeneration zahlreiche Fortschritte
verzeichnet worden. Während Defekte kleiner 15mm Länge relativ gut therapierbar
sind, ist die vollständige funktionelle Wiederherstellung größerer Verletzungen bis
heute selten.
2.2. Physiologie des humanen Nervensystems
Anatomisch betrachtet wird das humane Nervensystem in das Zentralnervensystem
(ZNS) und das periphere Nervensystem (PNS) unterteilt. Das ZNS umfasst aus-
schließlich das Gehirn und das Rückenmark. Alle anderen verbleibenden neuronalen
Strukturen, auch alle Nerven, welche zur Informationsübertragung zwischen ZNS
und Körper dienen, gehören zum PNS.
Abbildung 2.1: Neuron mit Dendriten, Axon und Myelinscheide aus Schwann-Zellen: Nach der
Proliferation aus Vorläuferzellen entwickeln sich die Schwann-Zellen und blei-
ben dabei entweder zu mehreren Axonen zugehörig (Remak-Bündel: nicht-
myelenisierte Nervenfasern) oder sie wickeln sich vielfach um ein einzelnes
größeres Axon, bis eine isolierende Schicht aus Membranlipiden und -prote-
inen (die Axonmembran) entsteht, welche dann als Myelinscheide bzw. als
myelinisiertes Axon bezeichnet wird [16], adaptiert nach [17]
Nervenzellen (Neurone) sind verantwortlich für das Empfangen, Verarbeiten und
Weiterleiten von Erregungen durch äußere Reize (optische, chemische und mecha-
nische) und werden bezüglich ihrer Aufgaben in sensible (für die Reizaufnahme zu-
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ständige), motorische (für die Bewegung zuständige) und vegetative (für die Funkti-
on innerer Organe zuständige) Neurone unterschieden. Eine Nervenzelle besteht aus
dem Zellkörper (Soma, Perikaryen), von welchem feine Verzweigungen (Dendriten)
ausgehen sowie einem langen faserartigen Fortsatz - dem Axon. Während die Dendri-
ten für die Aufnahme von äußeren Reizen verantwortlich sind, dient das Axon der
elektrischen Erregungsleitung mit Geschwindigkeiten bis zu 100 m/s (Ionenleitung
durch Zellmembran), welche von der Nervenzelle weg hin zu einer terminalen Ver-
zweigungsregion läuft, wo Kontaktpunkte (Synapsen) die Signale auf Folgezellen wie
Nerven-, Muskel- oder Drüsenzellen übertragen. Die axonalen Fortsätze im periphe-
ren System sind oft über verhältnismäßig weite Distanzen ausgebildet und können
sogar Längen im Metermaßstab erreichen, da sie vom Soma (im ZNS) bis zum Endor-
gan verlaufen. Die Soma motorischer und vegetativer Neurone sind ausschließlich im
ZNS lokalisiert, während sich die sensiblen Neuronen in Nervenknoten (Ganglion) im
PNS beﬁnden. Axonale Fortsätze von der Nervenzelle ziehen sich dann vom ZNS, wo
die Informationsverarbeitung stattﬁndet und Reﬂexe auf entsprechende Reize ausge-
löst werden, ins PNS bzw. umgekehrt im Falle der sensiblen Neuronen. Das PNS ist
daher rein topographisch abgegrenzt und kann funktionell nicht als eigenständiges
System betrachtet werden [18].
Abbildung 2.2: Aufbau eines peripheren Nervs aus Axonen, Faszikeln, Perineurium, Endoneu-
rium und Epineurium: Einzelne Schwann-Zell umhüllte Axone sind durch eine
bindegewebsartige Hülle, das Endoneurium, welche auch versorgende Blutge-
fäße und Zellen (Fibroblasten, Makrophagen) enthält, zu Nervenfaserbündeln
(Faszikeln) zusammengefasst. Der Faszikel ist von einem mehrschichtigen,
zirkulär orientierten Gewebe, dem mechanisch stabilen Perineurium, umgeben
und durch elastische Fasern sowie dem faserartigen Strukturprotein Kollagen
verstärkt. Die äußere Bindegewebshülle bildet das Epineurium (äußeres und
inneres). Diese Hülle ist nicht geschlossen, sondern ein lockeres, fettreiches
und durch Kollagen verstärktes Bindegewebe, welches zudem noch Arterien
und Venen für den Stoﬀwechsel enthält [18], adaptiert nach [19]
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Axone und Dendriten werden als Neuriten zusammengefasst und können von speziel-
len Glialzellen (Myelinscheide) umhüllt sein. Die Glialzellen, die vor allem der mecha-
nischen Stabilisierung und dem Stoﬀaustausch als auch der elektrischen Isolierung der
Axone dienen, werden im PNS nach ihrem deutschen Entdecker Theodor Schwann
als Schwann-Zellen (auch Schwannsche Zellen, SZ) benannt. Die Abbildung 2.1 zeigt
schematisch den Aufbau eines Neurons und die Umhüllung mit Schwann-Zellen. Die
Schwann-Zellen spielen vor allem bei der axonalen Regeneration eine wichtige Rolle:
die Zellen sind in der Lage zu re-diﬀerenzieren, entlang einer Läsion zu migrieren und
den aussprossenden Axonen (siehe folgender Abschnitt) eine optimale Leitstruktur
für ein gerichtetes Wachstum zu bieten.
Einzelne periphere Nervenfasern bilden einen bündelartigen Komplex, der einer hier-
archischen Struktur folgend aufgebaut ist, wie sie unter Abbildung 2.2 dargestellt
ist. Derartige Nervenfaserbündel können je nach Nerv Durchmesser von wenigen Mi-
krometern bis zu 2 cm (humaner Ischiasnerv) aufweisen.
2.3. Nervenregeneration im peripheren Nervensystem
Nerventraumata können durch eine Vielzahl von Verletzungen, so zum Beispiel auf-
grund schwerer Unfälle (Sport, Arbeit, Haushalt), durch Frakturen, Schnittwunden
oder Quetschungen, aufgrund von Tumorbildungen, Virusinfektionen oder auch als
negative Folgen einer Operation hervorgerufen werden [1, 20]. Die Läsion eines Nervs
führt zum Kontaktverlust der signalübertragenden Verbindung zwischen dem ver-
letzten Körperteil (PNS) und dem Gehirn (ZNS). Nervenläsionen gelten als beson-
ders komplizierte Verletzungen, da vollständig entwickelte Neurone bis auf wenige
Ausnahmen nicht der Zellteilung unterliegen. Ausgereifte Nervenzellen besitzen kein
Regenerationspotential [21].
Nach Durchtrennung eines Nervs erfolgt auf distaler Seite eine primäre Degeneration
(für Details und zugrunde liegenden Mechanismus siehe Wallersche Degeneration in
Stoll und Müller [22]), die den Nerv an dieser Stelle funktionsunfähig macht und
ohne Behandlung verbleibt bzw. fortschreitet. Der Nerv verliert unter diesen Um-
ständen funktionelle Fähigkeiten der Reizübertragung, was zunächst zu einer tem-
porären Störung, meist jedoch zu lebenslanger Dysfunktion der Signalübertragung
führen kann und schließlich in motorischen (Lähmungserscheinungen), sensorischen
(Gefühlstörungen) oder vegetativen Störungen zum Ausdruck kommt [3, 18].
Während die Nervenzelle selbst nicht der Zellteilung unterliegt, sind unter gewissen
Voraussetzungen die faserartigen Verlängerungen (Axone) noch intakter Nervenzel-
len in der Lage auf proximaler Seite auszusprossen und zu regenerieren. Vorausset-
zung für diese physiologische Antwort der Axone ist die Lokalisierung des distalen
Nervenstumpfs und die Migration in dessen Richtung bis zum Erreichen des In-
nervationsgebietes. Zunächst beginnt eine große Anzahl von Makrophagen Zell und
Myelinreste zu bereinigen, um die Regeneration in einer entsprechenden Umgebung
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zu ermöglichen. Die Makrophagen scheiden dabei nicht nur Proteasen sondern auch
eine Vielzahl von wachstumsfördernden Faktoren sowie Stimuli für die Proliferation
der Schwann-Zellen ab. Während die Axone distal zunächst degenerieren, re-diﬀeren-
zieren die Schwann-Zellen und richten sich longitudinal entlang einer Fibrinbrücke
aus, um die sogenannten Büngnerschen Bänder zu formen [21].
Abbildung 2.3: Schema der axonalen Regeneration: a) nach Verletzung einer Nervenfaser/
des Axons eines Motorneurons erfolgt die Verbindungstrennung zur Muskel-
faser und damit die Funktionsstörung, b) distal beginnt die Nervenfaser zu
degenerieren, c) das proximale Ende der verletzten Nervenfaser kann regene-
rieren: das Axon wächst in einen Mantel aus Hüllzellen (Schwann-Zellen) und
wird durch Ausschüttung verschiedener Signalstoﬀe auf distaler Seite zum
Wachstum nach distal gefördert, d) Schwann-Zellen proliferieren und bilden
eine neue Mantelstruktur während des axonalen Wachstums aus, e) Funk-
tioswiederherstellung bei Erreichen der terminalen Verbindungen, adaptiert
nach [23]
Die Büngnerschen Bänder stehen dabei in kurzen Defekten als optimale Leitstruktur
für die sich neubildenden axonalen Fortsätze bereit [24]. Innerhalb von 24 Stunden
beginnen die Axone zwiebelartige Schwellungen, als Zeichen für die Anreicherung von
frischem Axoplasma, auf proximaler Seite zu bilden. An dieser Stelle beginnt dar-
aufhin die Ausbildung von zapfenförmigen Verlängerungen. Die Diﬀerenzierung und
Migrationsfähigkeit der Schwann-Zellen bestimmt daher maßgeblich den axonalen
Regenerationsvorgang [25]. In Reaktion auf neurotrophische Faktoren (z. B.: Neu-
rotrophin, BDNF, NGF), die sowohl distal als auch von Schwann-Zellen exprimiert
werden, wachsen die Axone von proximal nach distal mit einer Regenerationsrate
von etwa 1-2mm/Tag im Menschen (3-4mm/Tag in Ratte) [1]. In Defekten größer
15mm (für Ratten) ist die Formation von Fibrinbrücken bzw. Büngnerschen Bän-
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dern stark beeinträchtigt, so dass eine exogene Unterstützung notwendig ist, um die
regenerierenden Fasern über den Defekt zu leiten [24].
2.4. Therapiekonzepte
2.4.1. Konservative Therapie
Ist ein Nerv leicht geschädigt, beispielsweise durch einen äußeren mechanischen Ein-
ﬂuss (Quetschung, Riss) oder eine Erkrankung (u. a. Durchblutungsstörung), kann
eine Heilung durch körpereigene Regenerationsmechanismen sowie durch eine kon-
servative Therapie (entsprechende Positionierung, Bewegungstherapie, Reizstrom),
zumeist ohne operativen Eingriﬀ erfolgen. Erst bei hohem Verletzungsgrad oder gar
vollständiger Durchtrennung eines peripheren Nervs (Axon, Myelinscheide und um-
gebendes Bindegewebe) mit komplettem Funktionsverlust, der so genannten Neurot-
mesis (Verletzung V. Grades nach Sunderland), kann solch eine Verletzung aufgrund
des sich bildenden Narbengewebes und der fehlenden Leitstruktur nicht ohne neuro-
chirurgische Intervention erfolgreich behandelt werden. Das Feststellen der vollstän-
digen Diskontinuität eines Nervs wird in nicht eindeutigen Fällen elektrophysiologisch
geprüft [26].
2.4.2. Epineurale Naht
Bei sehr geringer Defektgröße kann die Verbindung zweier Nervenstümpfe mikrochir-
urgisch über eine primäre epineurale Nervennaht, auch End-to-End Adaption oder
Koaptation genannt, erfolgen [4]. Wichtigstes Kriterium ist dabei die Spannungsfrei-
heit der Verbindung [26, 27]. Kann dieser Zustand nicht gewährleistet werden, wird
die Regeneration aufgrund der mangelnden Blutversorgung verhindert oder zumin-
dest stark beeinträchtigt.
Abbildung 2.4: Die epineurale Naht, auch als End-to-End Adaption bezeichnet, entspricht der
spannungsfreien Verbindung zweier Nervenbündel bei kurzen Defekten [28].
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2.4.3. Autologe Transplantate
Übersteigt ein Defekt die kritische Defektgröße, muss eine Überbrückung beider
Nervenenden geschaﬀen werden, um eine funktionelle Regeneration peripherer Ner-
ven>5mm zu ermöglichen. Die älteste und bislang erfolgreichste Methode ist die
primäre Rekonstruktion unter Verwendung einer nativen Struktur  das autotrans-
plantierte Nerveninterponat, welches noch immer als Goldstandard in der rekon-
struktiven Neurochirurgie gilt [4, 26]. Großer Vorteil autologer Interponate ist die
Verwendung der nativen Struktur, welche mechanisch und biochemisch perfekt an-
gepasst ist. Dazu wird dem Patienten ein körpereigener Nerv an anderer Stelle, zu-
meist der Nervus Suralis (Suralnerv)  ein rein sensorischer Nerv, dessen Biopsie kei-
ne Beschwerden für Schlaf oder Arbeit bedeutet, entnommen und zur Überbrückung
zwischen die korrespondierenden Faszikel interponiert. Auch andere Nerven, wie zum
Beispiel der Nervus cutaneus antebrachii medialis (Nerv des Unterarms) oder Ner-
vus cutaneus femoris lateralis (Nerv des Oberschenkels) können unter Umständen
als Donornerven eingesetzt werden [1, 18, 27, 29]. Diese fortschrittliche Methode
zeigt bereits ein hohes Erfolgspotential, birgt jedoch verschiedene schwerwiegende
Nachteile [24, 27]:
 die Transplantation kann nur begrenzt erfolgen, da nicht ausreichend Material
zur Verfügung steht
 eine geometrische Fehlanpassung aufgrund verschiedener Durchmesser ist mög-
lich
 eine zweite Operation zur Entnahme des Spendenervs ist erforderlich bzw. eine
länger andauernde Anästhesie
 die Morbidität / Invaliditätsrisiko des Donorbereichs
 Entzündungen oder Infektionen können zusätzlich im Donorbereich entstehen
 Bildung von Narbengewebe und eines schmerz-assoziierten Neuroms
Daneben werden autologe Arterien, umgestülpte Venen, kollagenreiche Adventitia
(äußere Blutgefäßwand) und entkalkte Knochenstrukturen sowie allogene Transplan-
tate (Nervensegmente und Muskelfasern) in Kombination mit einer Immunsuppres-
sion des Patienten als biologische Optionen untersucht [7, 18, 20, 3032]. Nachteil
dieser Strukturen ist jedoch oft die mechanische Instabilität, die zu Abknicken und
Kollaps des Hohlraumes führt [27].
Das Ergebnis ist stets die Summe aus komplexen Faktoren wie Größe, Entstehung
und Art des Defektes, Dauer zwischen Verletzung und Operation sowie Zustand
des Patienten und vor allem der angewandten Wiederherstellungstechnik. Selbst im
günstigsten Fall wird die vollständige Funktionswiederherstellung als selten angege-
ben [24, 33].
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2.4.4. Nervenleitschienen
Zur Überwindung oben genannter Nachteile unter Verwendung autologer Transplan-
tate, vor allem aber aufgrund der limitierten Verfügbarkeit und der möglichen Im-
munabstoßung, werden in der experimentellen klinischen Anwendung seit Ende der
1980er Jahre diverse moderne Scaﬀold-Strategien unter Verwendung von künstlichen
Leit- und Schutzstrukturen intensiv verfolgt.[4, 21, 27, 33]
Abbildung 2.5: Schema der axonalen Regeneration unter Verwendung einer Nervenleitschiene,
übernommen nach Heath: Nach Überbrückung des proximalen und des dista-
len Nervenstumpfes mit Hilfe einer Hohlstruktur füllt sich der Kanal mit Blut
und extrazellulären Flüssigkeiten. Eine Fibrinbrücke verbindet die Nervenenden
zunächst miteinander (bei kleinen Defekten). Die Schwann-Zellen beginnen
folglich entlang dieser Fibrinbrücken zu migrieren und Büngnersche Bänder
zu formen. Später sprossen axonale Fortsätze aus und wachsen orientiert in
Richtung des distalen Nervenstumpfes bis sie die funktionellen Endkontakte
geknüpft haben, adaptiert nach [21]
Neue Konzepte aus dem Neuro-Tissue Engineering sehen Leitstrukturen aus künstli-
chen Materialien bzw. aus Biopolymeren als vielversprechende Alternative zur auto-
logen Transplantation. Unter einer künstlichen Nervenleitschiene wird ein synthetisch
erzeugter Kanal zum Schutz und zur Überbrückung zweier durchtrennter Nerven-
enden durch eine Art Tunnelbildung verstanden. Die Nervenenden werden in eine
röhrenförmige Struktur eingefügt und mittels chirurgischer Naht oder Klebtechnik
ﬁxiert. Das in Abbildung 2.5 dargestellte Prinzip nach Heath zeigt schematisch die
vorstellbaren Reaktionen (siehe auch Abschnitt 2.3): Der Kanal soll zunächst den
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Defekt überbrücken, wenn eine spannungsfreie Verbindung der Nervenenden nicht
mehr möglich ist und vor allem den sensiblen und komplexen Regenerationsprozess
vor dem Eindringen konkurrierender Zellen sowie vor der Bildung von Narbengewebe
(Myoﬁbroblasten) schützen.
2.5. Klinische Studien und verwendete Nervenleitschienen
Die Technik der autologen Transplantation wurde zur Überbrückung durchtrennter
Nervenbündel entwickelt, wenn eine epineurale Naht aufgrund der Defektgröße nicht
mehr spannungsfrei möglich ist. Die Ergebnisse zeigen eine deutliche Verbesserung zu
vorhergehenden Möglichkeiten, sind jedoch nicht ohne schwerwiegende Folgen. Das
wachsende Verständnis über die ablaufenden Regenerationsprozesse und die moder-
nen Operationstechniken, Designkonzepte und rasanten Entwicklungen in diesem
Bereich sowie die sehr erfolgversprechenden funktionellen Verbesserungen nach ei-
nem operativen Eingriﬀ unter Verwendung einer Nervenleitschiene führten in den
letzten zwei Dekaden zur intensiven Untersuchung geeigneter und den hohen medi-
zinschen Anforderungen genügender Materialien. Ziel dabei war es, ein künstliches
Konstrukt zu schaﬀen, das ebenso eﬀektiv wie autologe Transplantate, insbesondere
für überkritische Defekte (> 3 cm), eingesetzt werden kann [24, 33, 34].
Die erste Generation derartiger künstlicher Leitstrukturen, die 1982 eingeführt und
in der klinischen Anwendung Anfang 1990 getestet wurden, waren nicht resorbier-
bare Silikonröhrchen [4, 12]. Großer Vorteil von Silikon (z. B. Silastic® von Dow
Corning) sind die sehr gute mechanische Stabilität bei hoher Elastizität und die
optische Transparenz (analytische Rolle) sowie die einfache Herstellung variabler
Durchmesser. Im Gegensatz dazu stehen jedoch kritische Aspekte, wie die fehlen-
de Permeationsfähigkeit für Flüssigkeiten (Permeationsvermögen nur für Sauerstoﬀ)
und Abbaubarkeit des Materials, das Kompressionsyndrom und daraus resultierende
chronische Entzündungserscheinungen bzw. Revisionsoperationen [4, 12, 27, 34, 35].
Die Diskussionen über Silikon sind bis heute kontrovers und führten zur weiteren
Untersuchung biologisch relevanterer Materialien.
Biologisch abbaubare Gerüstsysteme werden als geeignet und erfolgversprechend be-
wertet, da diese nur temporär im Körper verbleiben, d. h. während der erfolgenden
Geweberegeneration abgebaut und metabolisiert werden und somit die Kompressi-
on des regenerierten Nervs als auch chronische Entzündungen vermeiden [33]. Seit
Mitte der 1980er Jahre wurden mehrere Biomaterialien für die klinische Anwendung
geprüft und zugelassen, so zum Beispiel Polyglycolsäure (PGA), Poly-DL-lactid-co-
caprolacton (PLCL), Kollagen (Typ1) oder auch Polyvinylalkohol (PVA) (Produkt-
liste siehe Anhang A.1.1). Die Degradationszeiten dieser NLS werden mit 4 Monaten
bis 4 Jahren angegeben. Die Herstellung erfolgt dabei zum Teil sehr aufwendig mit-
tels Aufrollen eines Gewebes oder Ausfällung auf bzw. Tauchbeschichten von einem
rotierenden Zylinderelement [4, 33, 36].
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Trotz erster aussichtsreicher Ergebnisse ergaben fortführende Untersuchungen, dass
PGA Nervenleitschienen (Neurolac®) einen zu schnellen Abbau zeigten (12Wochen
stabil, nach 26Wochen abgebaut laut Datenblatt), welcher mit Quellung und vorzei-
tigem Kollaps der Struktur verbunden war und zum Teil starke Fremdkörperreaktio-
nen (im Tiermodell bis hin zur Selbstverstümmelung) hervorgerufen hat [3739]. Die
Steiﬁgkeit der NLS und weitere Komplikationen führten in einigen Fällen zum Ab-
bruch der klinischen Verwendung [40]. Dennoch scheinen PGA Implantate die bisher
erfolgreichsten im Menschen implantierten NLS zu sein. Trotz der oben genannten
schwerwiegenden Nachteile zeigt eine Sammlung verschiedener Studien zwischen 1990
und 2005 eine Erfolgsrate von etwa 75% (gute bis sehr gute Wiederherstellung) [41].
NLS auf Basis von Kollagen zeigten hervorragende Ergebnisse bei der Wiederherstel-
lung von z. B. Plexus brachialis (Geﬂecht Hals- und Brustsegment) oder dem Nervus
medianus (Mittelarmnerv) bei kleinen Defektgrößen von 1-3 cm. Bei größeren Defek-
ten war NeuraGen® jedoch den allogenen Transplantaten unterlegen [15, 42].
Abbildung 2.6: Für den klinischen Einsatz zugelassene synthetische NLS: A) SaluBridge,
B) Neurotube, C) Neurolac®, D) NeuraGen®, NeuroMatrix/Neuroﬂex®
nicht dargestellt, Skala entspricht 1mm [43]
Die klinischen Studien wurden nur für NeuraGen®, Neurotube und Neurolac® in
begutachteten Fachzeitschriften veröﬀentlicht. Die Daten dieser Studien verweisen
zwar auf vergleichbare Ergebnisse zu autologen Transplantaten, sind jedoch in kei-
nem Fall eindeutig. Ruiter et al. verweisen auf die stark mangelnde Vergleichbarkeit
der Studien, die aufgrund unterschiedlicher Modelle und Untersuchungstechniken
stark eingeschränkt ist. Weiterhin wurden die Angaben bezüglich der wahren Funk-
tionswiederherstellung oft nicht einbezogen und es fehlen genaue Aussagen zu den
physikalischen Eigenschaften der NLS [33]. Das Optimierungspotential der NLS wird
daher als sehr hoch eingestuft, vor allem mit dem Ziel, größere Defekte zu schließen
bzw. besser als mit autologen Transplantaten therapieren zu können.
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2.6. Stand der Forschung
Unter Zellkulturbedingungen sind die meisten Zellen auf ein Substrat angewiesen,
an das sie adhärieren und aufwachsen können. Die Wechselwirkung zwischen Mate-
rialoberﬂäche und Zelle ist dabei entscheidend: die Zell-Substratadhäsion wird durch
zweiwertige Kationen und basische Proteine vermittelt (unter physiologischem pH-
Wert ist Zellmembran negativ geladen). Die Verbindung zwischen Integrinen (Ad-
häsionsmoleküle) und Extrazellulärer Matrix steht in direktem Zusammenhang mit
der Adhäsion und Migration von Zellen auf natürlichen und synthetischen Oberﬂä-
chen [44, 45].
Daher kann durch gezieltes Aufbringen bestimmter Proteine bzw. Moleküle die Zell-
adhäsion sowie das Zellwachstum beeinﬂusst werden, wobei nicht nur die Art und
Menge der aufgebrachten Proteine sondern auch die Art und Stärke ihrer Anbindung
eine entscheidende Rolle für die physiologische Aktivität der Zellen spielt. Die Immo-
bilisierung von Molekülen auf Biomaterialoberﬂächen stellt eine verbreitete Strategie
zur Minimierung der unspeziﬁschen Proteinadsorption und unkontrollierten Adhäsi-
on von Zellen dar. Insbesondere gehören Laminin, Kollagen sowie Polylysin zu den
geeignten Biomoleküle, um die Zelladhäsion, das Überleben und die Zellmigration
von primären Neuronen und Glialzellen sowie Neuritauswüchse zu unterstützen.
Diverse in vitro Studien gaben bereits ein umfassendes Verständnis für die ablau-
fenden komplexen Prozesse und waren ein erster Schritt zur Beurteilung des Zell-
verhaltens. Schwann-Zellen beeinﬂussen die axonale Regeneration maßgeblich (siehe
Abschnitt 2.3) und werden daher vielfach in vitro als Indikatorzellen verwendet, um
mittels Adhäsions-, Proliferations- und Migrationsstudien erste Aussagen über den
möglichen Einsatz einer NLS zu machen.
Um geeignete Beschichtungen für NLS zu identiﬁzieren, untersuchten zum Beispiel
Lietz et al. die SZ Adhäsion und Proliferation in Abhängigkeit von ECM-Proteinen
und Proteoglykanen: Laminin (LN), Fibronektin (FN), Vitronektin (VN), Kollagen
Typ I-V (Koll), Heparansulfat-Proteoglykan (HSPG), Poly-L-Lysin (PLL), Poly-D-
Lysin (PDL), bovines Albumin (BSA), Thrombospondin (TP) und Tenascin (TN).
Eine signiﬁkant erhöhte Zelladhäsion konnte insbesondere für LN, Koll IV und HSPG
nachgewiesen werden. Die Zellproliferation konnte im Vergleich zur alleinigen Be-
schichtung mit PDL durch Kombination von PDL mit LN, Koll IV oder HSPG
deutlich gesteigert werden [46].
Armstrong et al. untersuchten mit FN, LN, Koll I und PDL beschichtete PHB Faser-
matten und Folien im Vergleich zu beschichteten Zellkulturplatten mit dem Ergebnis,
dass die SZ auf allen beschichteten Zellkulturplatten keine signiﬁkanten Unterschiede
bezüglich der Adhäsion zeigten, sich jedoch im Fall von PHB die eher glatte Folie
und die Beschichtung mit PDL als besonders geeignet herausstellte. Interessanter-
weise zeigte die unbeschichtete PHB Probe ebenso gute Zelladhäsion wie die FN und
LN beschichteten Proben. Die Zellproliferation auf den PHB Proben konnte durch
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alle vier Beschichtungen deutlich im Vergleich zur unbeschichteten Referenz gestei-
gert werden. In Cokultur mit neuronaler Zelllinie konnte weiterhin gezeigt werden,
dass SZ aufgrund der Ausscheidung löslicher Faktoren einen signiﬁkanten Einﬂuss
auf das Auswachsen von Neuriten haben. Die Anzahl und die Länge der Neurite
wurden durch Anwesenheit von SZ in Kultur erhöht [47].
Schmalenberg et al. konnten nachweisen, dass sich SZ entlang einer Laminin Spur (10-
50 µm Spurbreite) unabhängig vom Zeilenabstand longitudinal ausrichten. Besonders
kleine Spurbreiten (20-30 µm) steigerten den Orientierungsgrad signiﬁkant [48].
Lietz et al. erhielten ähnliche Resultate: SZ orientierten sich longitudinal entlang
von mikrostrukturierten Substraten, die mit PDL und LN beschichtet waren im
Vergleich zu planaren beschichteten Substraten. Die höchste Orientierung wurde mit
Spurbreiten von 20µm und kleiner erreicht. Die Orientierung blieb dabei unabhängig
von der Zelldichte und über 7Tage stabil [46].
Schlosshauer et al. befassten sich mit dem Migrationsverhalten von SZ und konnten
nachweisen, dass Axone wesentlich schneller wachsen als SZ migrieren. Die resultie-
rende Schlussfolgerung daraus ist, dass die Regeneration in vivo beschleunigt werden
könnte, wenn eine NLS vor der Implantation bereits mit SZ besiedelt würde [20].
Kim et al. gingen sogar noch einen Schritt weiter: statt primärer Schwann-Zellen
nutzten sie Ganglien und veranschaulichten diesen Eﬀekt mittels anisotrop vs. ori-
entierten nassgesponnenen Poly(acrylonitrile-co-methylacrylat) Fasern (Faserdurch-
messer 1-2 µm): die SZ legten längere Wegstrecken entlang orientierter Fasern als
auf einer willkürlichen Faseranordnungen fort. Die Ausbildung von Neuriten erfolgte
ebenfalls gerichtet, wenn eine orientierte Struktur zugrunde liegt. Das Neuritwachs-
tum als auch die SZ-Migration kann daher mit topograﬁscher Orientierung beschleu-
nigt werden [49]. Unter Lanfer et al. konnte ebenfalls eine Orientierung neuronaler
Stammzellen auf ausgerichteten Kollagenﬁbrillen nachgewiesen werden [50, 51]. Ei-
ne gegebene Vorzugsrichtung gilt als ein Schlüssel zur vollständigen Regeneration
größerer Defekte.
Die Fortführung Schlosshauers Studien gelang Dressmann et al. mit dem Nachweis,
dass die Kommunikation zwischen SZ und neuronalen Fibroblasten essentiell ist. Die
Gruppe zeigte erstmals die antagonistische und agonistische Wirkung von Fibro-
blasten auf Schwann-Zellen. Auch wenn Fibroblasten als Konkurrenzzellen für den
axonalen Regenerationsprozess betrachtet werden, sind die Faktoren, die durch diese
sezerniert werden, höchst bedeutsam. Die Studien zeigten, dass die Proliferation der
Schwann-Zellen durch Fibroblasten zwar nicht gefördert, jedoch deren Migrationsge-
schwindigkeit erheblich beeinﬂusst wird. Fibroblasten sezernieren u. a. Neuregulin-1
und steuern damit die Fortbewegung der SZ. In berührungsfreier Cokultur waren die-
se aufgrund der durch Fibroblasten ausgeschiedenen löslichen Faktoren etwa doppelt
so schnell wie die Zellen in Monokultur. Die Zugabe von rekombinatem Neuroregulin-
1 zu einer SZ-Monokultur zeigte ebenfalls deutliche Eﬀekte auf das Migrationsver-
halten. Durch Erhöhung der Konzentration konnte sowohl das Migrationsverhalten
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als auch die Proliferationsrate beeinﬂusst werden [2]. Daraus kann geschlussfolgert
werden, dass zum einen die Signalübertragung (Stoﬀaustausch) zwischen den Zellen
trotz begrenzender NLS gegeben sein sollte, zum Beispiel über eine poröse Struk-
tur oder aber, dass entscheidende Faktoren über einen Freisetzungsmechanismus von
einer NLS abgegeben werden sollten, um die SZ-Migration zu stimulieren.
Eine Reihe verschiedener anderer natürlicher oder synthetischer polymerer Biomate-
rialien unterliegen derzeit intensiven Tests und Entwicklungsstudien. Was bis dahin
fehlte, waren entsprechende Schlüsselreize auf zellulärer Ebene. Neben der sorgfälti-
gen Materialauswahl ist die entsprechende mechanische, physikalische und chemische
Charakterisierung eine wichtige Voraussetzung sowie die Einbindung biochemischer
und struktureller Reize notwendiges Mittel zur Überbrückung überkritischer De-
fekte [24, 33, 52, 53]. Die tabellarische Übersicht im Anhang A.2 zeigt eine breite
Auswahl an Materialien und deren Variationen hinsichtlich Struktur und/oder Ein-
bindung von Proteinen bzw. Wachstumsfaktoren als Schlüsselreize zur verbesserten
neuronalen Regeneration. Die Tabelle erhebt keinen Anspruch auf Vollständigkeit,
soll aber einen Eindruck dafür vermitteln, wie vielfältig die Bemühungen sind, die
komplexen Anforderungen zu erfüllen.
Abbildung 2.7: Repräsentative Aufnahmen von NLS mit unterschiedlicher struktureller Kon-
ditionierung: A) einfacher und PCL verstärkter poröser PHEMA-MMA Well-
schlauch [54], B) PGA-Kollagen Strukturen mittels 3D Rundﬂechttechnik aus
PGA Faserbündel erzeugt und mittel wiederholter Beschichtung mit Kolla-
gen beschichtet und gefüllt [55], C) PHB Fasermatten aus gepressten PHB
Fasern paralleler Orientierung, die zu Röhren aufgerollt werden können [53],
D) strukturierte aufgerollte PLLA Streifen [56], E) Silikonröhrchen leer und
mit 16PLLA Mikroﬁlamenten gefüllt [57]
Ein wesentlicher Schritt zur Verbesserung der Regenerationsbedingungen wird in der
Permeabilität der Leitstruktur gesehen. Es ist bekannt, dass durchlässige bzw. po-
röse Strukturen wie Kollagen die Regeneration im Vergleich zu nicht permeablen
Strukturen wie Silikon positiv beeinﬂussen. Vor allem bei größeren Defekten spielt
die Versorgung der Zellen im Inneren der NLS eine große Rolle, da der Stoﬀaustausch
von proximaler bzw. distaler Seite nicht immer über längere Distanzen gewährleistet
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werden kann. Die Permeabilität ist eine wichtige Eigenschaft, welche den für die Zel-
len lebensnotwendigen Austausch von Nährstoﬀen und Metaboliten zwischen Lumen
und Umgebung während der axonalen Regeneration ermöglicht [20, 33, 54, 5862].
Daneben erfolgte auch die Untersuchung elektrischer Reize bzw. die Integration
piezoelektrisch aktiver NLS [6365].
Ein weiterer Schritt ist die Bereitstellung einer internen Mikrostruktur bzw. Lu-
menfüller wie Filamente oder Multikanalstrukturen, an welchen Zellen besser adhä-
rieren bzw. orientiert migrieren können, da endogene Leitstrukturen (Fibrinbrücken)
bei großen Defekten nicht vorhanden sind. Nachweislich ist damit eine Vergrößerung
der überbrückbaren Defektgröße verbunden [58, 6668].
Zudem wurden verschiedene Methoden entwickelt, umProteine oder Wachstums-
faktoren, welche stimulierend auf die Zellen wirken, bereitzustellen [47, 52, 6971].
Auch die vorherige Besiedlung mit Schwann-Zellen führte zur Verbesserung der
Regenerationsfähigkeit [20, 72, 73]. Die Mehrzahl der im Tierversuch untersuchten
NLS zeigten zwar prinzipiell das Regenerationspotential, doch wird die geschick-
te Kombination mehrerer Stimulantien bzw. Charakteristika dabei nur in seltenen
Fällen aufgezeigt und der Nachweis an großen Defekten kaum erbracht. Die gewähl-
ten Defektgrößen sind mit 5 - 20mm meist sehr gering (einzige Ausnahme 80mm).
Als besonders erwähnenswert gelten in diesem Zusammenhang die Arbeiten von To-
ba et al., 2001 (LN, Kollagen-Schwamm, 80 cm) [74], Matsumoto et al., 2000 (LN,
Kollagen-Faser, 80 cm) [75] und Mohanna et al., 2005 (GGF in Alginat-Fibronektin
Hydrogel, 40 cm) [76], welche im Anhang in Tabelle A.1.2 aufgelistet sind.
Abbildung 2.8: Querschnitte des mittleren Teils einer porösen NLS aus PHEMA-MMA
A) Mehrheit der NLS nach 16 Wochen stabil, B) einige NLS zeigten nach
16 Wochen Kollaps aufgrund von vorzeitiger Degradation, chronischen Ent-
zündungserscheinungen oder Kalkablagerungen, Skala entspricht 200 µm, ent-
nommen aus [77]
Die klinische Umsetzung ist sehr selten, vermutlich aufgrund einiger praktischer
Schwierigkeiten (Schwann-Zell Isolation) und der hohen Anforderungen an die phy-
sikalischen und mechanischen Eigenschaften einer NLS. Es ist bislang nicht gelungen
das Abbauverhalten entsprechend der Regenerationsrate des zu ersetzenden Nervs
anzupassen [4]. Durch starke Quellung des Materials oder durch Kollaps (u. a. Ab-
knicken) bzw. Deformation der Hohlstruktur aufgrund vorzeitiger Resorption des
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Materials wird das Lumen verschlossen und das Zellwachstum oft empﬁndlich ge-
stört [4, 36, 77]. Ein weiterer kritischer Punkt sind die bislang verwendeten Herstel-
lungsmethoden, die eine Umsetzung zumeist nur im Labormaßstab erlauben und oft
auf lösungsmittelbasierenden Verfahren beruhen.
2.7. Die ideale Nervenleitschiene
Aus Abschnitt 2.6 folgt, dass unter Verwendung topographischer und biochemischer
Anreize das axonale Wachstum gezielt ausgerichtet, die Proliferationsrate der Glial-
zellen gesteigert und damit die Regeneration deutlich begünstigt werden kann. Ziel
ist es daher Strukturen zu schaﬀen, die unter Einbeziehung von Mikroarchitektur
und biomolekularer Funktionalisierung die native Nervenstruktur möglichst adäquat
imitieren, um NLS früherer Generationen deutlich überlegen zu sein und die funktio-
nelle Wiederherstellung von Nervenläsionen über einen großen Defektbereich (z. B.
bei Quetschungen) zu erreichen. Bislang gehen die klinisch verfügbaren NLS nicht
über die Wegführung bzw. Leitfunktion mittels einfacher Röhrengeometrie hinaus,
um Schutz und Orientierungshilfen für migrierende Zellen (Schwann-Zellen) zu schaf-
fen.
Die wohl größte Herausforderung liegt in Zukunft bei der maßgeschneiderten komple-
xen Integration diverser verfügbarer Schlüsselreize (topograﬁsch, biochemisch, zellu-
lär) mit einem Material, welches entsprechend der Regenerationszeit des Nervs re-
sorbierbar ist. Das Ziel dabei ist, eine klinisch relevante NLS der 3. Generation in
Abhängigkeit von der zu behandelnden Defektgröße und der entsprechenden Anfor-
derungen an die Funktionswiederherstellung zu schaﬀen [4, 24, 30, 70].
Mit stetiger Erforschung des komplexen neuronalen Regenerationsvorgangs unter
Verwendung von bislang erzeugten Nervenleitschienen wachsen die Ideen und Kon-
zepte zur Optimierung dieser. Nicht nur eine große Vielfalt an Materialien (natürlich,
synthetisch, abbaubar, elektrisch leitfähig) und deren Verarbeitungsmethoden (Elek-
trospinnen, Dip-Coating, Extrusion, Schmelzspinnen, Lösungsmittelgießen), vor al-
lem die innovativen Möglichkeiten der biomolekularen Funktionalisierung geben neue
Impulse auf diesem Gebiet. Die präoperative Immobilisierung entsprechender Protei-
ne und Wachstumsfaktoren, welche die Zelladhäsion und -proliferation fördern sowie
die Besiedlung mit Stamm- oder Schwann-Zellen erscheinen nunmehr essentiell. Un-
ter Einbeziehung der bereits genannten Erkenntnisse und Fakten könnte die Vision
der idealen Nervenleitschiene, adaptiert nach Ruiter et al., wie in Abbildung 2.9
graﬁsch dargestellt und beschrieben werden [33]:
 Schutz- und Orientierungsfunktion
 biodegradabel (langsam)
 mechanisch stabile und ﬂexible Hohlstruktur [d]
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 permeabel für Nährstoﬀtransport und Austausch von Stoﬀwechselprodukten,
nicht jedoch für Invasion von Zellen [a]
 biochemische Reize: Freisetzung von Adhäsionsproteinen und Wachstumsfak-
toren (WF) [b]
 strukturelle Reize: Leitstruktur im Röhreninneren (Fasern, Netzwerke,...) [f,g]
 Besiedlung mit stimulierenden Zellen [c]
 Leitfähigkeit zur verbesserten Signalübertragung [e]
Abbildung 2.9: Anforderungen an eine ideale Nervenleitschiene, adaptiert nach [33]
Für die ausreichende Versorgung von Nährstoﬀen und den Austausch von Stoﬀ-
wechselprodukten in umgekehrter Richtung, sollte das Konstrukt idealerweise eine
entsprechend deﬁnierte feine und interkonnektive Porosität im Nano- bzw. unteren
Mikrometerbereich aufweisen. Die mechanischen Anforderungen deﬁnieren sich vor
allem durch die Kompressions- und Formstabilität, die nötig ist, um einen frühzei-
tigen Kollaps bzw. das Knicken der Hohlstruktur zu vermeiden. Gleichzeitig muss
eine ausreichende Flexibilität gewährleistet sein, um das Einnähen zu ermöglichen
und den Zug- und Biegebeanspruchungen bei Bewegung des Patienten zu genügen.
Während die ersten NLS aus nicht abbaubaren Polymeren erzeugt wurden, sieht die
heutige Idealvorstellung die Verwendung biologisch abbaubarer biokompatibler Ma-
terialien vor, die nur temporär als Leitschienen agieren, um die Problematik einer
Revisionsoperation (Kompression des Nervs) zu umgehen. Regeneration und Mate-
rialdegradation ﬁnden im optimalen Fall parallel und entsprechend langsam statt, so
dass nach erfolgter Wiederherstellung körperfremdes Material nicht länger als nötig
im Körper verbleibt. Die Abbauprodukte sollten weder in toxische noch inﬂamma-
torische Bestandteile zerfallen und über den natürlichen Metabolismus entsprechend
abgebaut und ausgeschieden werden können.
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Zusammengefasst aus den in Abschnitt 2.6 zitierten Erkenntnissen und den gestellten
Forderungen an eine innovative NLS, lassen sich mögliche Routen der strukturellen
sowie biomolekularen Funktionalisierung ableiten und wie in Abbildung 2.10 folgt,
darstellen [24, 70, 78]. Die Ankopplung der Biomoleküle kann dabei auf verschie-
denen Bindungsarten, wie sie in der Abbildung gekennzeichnet sind, beruhen. Dies
wiederum ermöglicht ein breites Spektrum an Oberﬂächenmodiﬁkationen von adsorp-
tiver Beschichtung, über ionische oder elektrostatische Wechselwirkungen bis hin zu
deﬁnierter speziﬁscher kovalenter Anbindung.
Abbildung 2.10: Strategien zur strukturellen und biomolekularen Funktionalisie-
rung:Ausbildung hierarchischer Strukturen: A) longitudinal strukturierte
Oberﬂäche der Innenwand, B) Füllung mit Hohlfasern, C) Füllung mit
netzwerkartigen Strukturen, D) Füllung mit mikro-nanoﬁbrillären Fasern;
Protein/ Wachstumsfaktor Freisetzung im oﬀenen Lumen: E) WF
in Lösung in nichtpermeabler NLS, F) WF gekapselt oder kovalent an die
Oberﬂäche gebunden, G) WF in Mikrokapseln im Lumen oder der Wand,
H) subkutan implantierte osmotische Minipumpen oder Injektionsgeräte
über Katheder mit NLS verbunden. adaptiert nach Pﬁster et al. [70]
2.8. Das Biopolymer Poly(3-hydroxybuttersäure)
Aus den beschriebenen Grundlagen, Ergebnissen klinischer Studien und den Forde-
rungen an eine optimierte NLS resultiert ein unmittelbarer Bedarf an einem langsam
biologisch abbaubaren, technisch verarbeitbaren, biokompatiblen Polymer. Den ge-
stellten Anforderungen, wie Biokompatibilität (gemäß der 1986 erfolgten Deﬁnition
der European Society for Biomaterials, ESB [44]), mechanische Stabilität im Rah-
men der Anwendung und zudem Resorbierbarkeit über einen entsprechend langen
Zeitraum, wird in besonderem Maße Poly(3-hydroxybuttersäure) gerecht. Trotz des
äußerst relevanten Eigenschaftsproﬁls ist PHB kein zugelassenes kommerzielles Me-
dizinprodukt im Sinne der amerikanischen Food and Drug Administration (FDA)
und unterliegt daher noch intensivem Forschungsbedarf. Vor allem die Alterung
des Materials, die aufwendige und kostspielige Produktion sowie das sehr enge
Prozessfenster aufgrund des thermischen Abbaus stellen die gravierenden Nach-
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teile dar, welche dazu führen, dass sich das regenerierbare und biologisch abbaubare
Biopolymer bis heute nicht industriell durchsetzen konnte.
2.8.1. Erzeugung und Anwendungspotential
Polyhydroxyalkanoate (PHA) sind kohlenstoﬀbasierte intrazelluläre Energiereserven
zahlreicher Prokaryoten (beispielsweise Ralstonia Eutrophus, Bacillus Megaterium,
Alcaligenes eutrophus), die unter Entzug eines essentiellen Makroelements wie bei-
spielsweise Stickstoﬀ, Sulfat, Phosphat, Magnesium bei gleichzeitigem Überschuss
einer Kohlenstoﬀquelle in Form von Granula akkumuliert werden [7981].
(a) (b)
Abbildung 2.11: a) akkumulierte Granula im Mikroorganismus aus [82], b) Strukturformel für
PHB: abgeleitet von der PHA Struktur bestehen die Restgruppen hier aus
Methylgruppen [44, 83]
Mittels Fermentations- und Extraktionsprozessen kann die weißliche Substanz ge-
wonnen und somit als technisch nutzbares Material mit einer Reinheit von bis zu
98% zugänglich gemacht werden [79, 84]. Die technisch erforderliche Chargengleich-
heit ist allerdings aufgrund des bakteriellen Ursprungs problematisch. PHA weisen
einen hohen Polymerisationsgrad und große molare Massen auf. Sie sind unlöslich
in Wasser, ungiftig, piezoelektrisch, thermoplastisch bzw. elastomerartig, biokom-
patibel und biologisch abbaubar [80, 81, 8486]. In Abhängigkeit von der Struktur
der Seitenkette sind die bakteriell gewonnenen PHA Polymere stark variabel, vor al-
lem in Bezug auf die mechanischen Eigenschaften, wie es die nachfolgende Tabelle 2.1
zum Vergleich ausgewählter physikalischer und mechanischer Eigenschaften von PHA
aufzeigt. Die Besonderheit der PHA Polymere liegt daher in der einstellbaren Eigen-
schaftsvielfalt in Kombination mit dem natürlichen, d. h. dem nachhaltigen Ursprung.
Besonders erwähnenswert sind in diesem Zusammenhang die Übersichtsartikel von
Williams et al., Chen und Wu, Reddy et al. sowie von Valappil et al. [84, 8689].
Poly(3-hydroxybutyrat) oder auch Poly(3-hydroxybuttersäure), imWeiteren als PHB
bezeichnet, ist ein Vertreter der PHA. PHB ist ein stereoregulärer, isotaktischer, ali-
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Tabelle 2.1: Vergleich ausgewählter physikalischer und mechanischer Eigenschaften von PHA
im Vergleich zu konventionellen Polymeren wie Polypropylen (PP), niedermoleku-
larem Polyethylen (LDPE): Glasübergangstemperatur Tg, Schmelztemperatur Tm,
KristallisationsgradXc, Zugfestigkeit Rm, Bruchdehnung B und Elastizitätsmo-
dul E, entnommen aus [44, 80, 84, 9093]
Polymer Tg [°C] Tm [°C] Xc [%] Rm [MPa] B [%] E [GPa]
P(3HB) 4-9 177-180 55-80 40 1-5 3,5-3,7
P(3HB) verstreckte Faser - 175-180 60 38-1320 6-53 1,9-18
P(3HB-co-3HV) mit
3 mol% 3HV - 179 - - - 2,9
10 mol% 3HV 6 162 69 36 10 1,5
20 mol% 3HV -1 145 - 32 50 1,2
P(3HB-co-3HHx) mit
10 mol% 3HHx -1 127 34 21 400 -
P(4HB) -50 60 - 104 1000 0,15
P(3HB-co-4HB) mit
3 mol% 4HB - 166 - - 45 -
16 mol% 4HB -8 50-152 - 26 444 -
64 mol% 4HB - 50 - - 591 30
PHO -33 60 - 10 511 3,3
PP -30 130-161 40 29 400 1,7
LDPE -30 120 - 15 620 -
phatischer, optisch aktiver Polyester. 1925 wurde das Material erstmals von dem
französischen Mikrobiologen Maurice Lemoigne isoliert und charakterisiert und gilt
heute als das bekannteste Polymer dieser Gruppe. Die industrielle Produktion be-
gann erst um 1980 durch Biopol® in England und wurde später in den USA durch
Monsanto Co. bzw. nach 2000 durch Metabolix Inc. sowie heute auch durch die Tepha
Inc. fortgeführt [84].
Heute sind etwa 150 Monomereinheiten mit unterschiedlicher Seitenkette bekannt.
Aufgrund des biologischen Ursprungs und der daraus resultierenden Nachhaltigkeit
des Materials, der biologischen Abbaubarkeit sowie der vergleichbaren Eigenschaften
zu erdölbasierten Polymeren, ist das Interesse an den außergewöhnlichen Polymeren
der PHA Familie als potentielle Ersatzmaterialien chemisch synthetisierter Stoﬀe
seit 1980 enorm gestiegen. Insbesondere die exponentiell gestiegene Produktion und
Verwertung von Kunststoﬀen und dem daraus resultierenden Entsorgungsproblem
führte zur intensiven Untersuchung biologisch abbaubarer Polymere aus erneuerbaren
Ressourcen [44, 80].
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Abbildung 2.12: Anzahl der wissenschaftlichen Veröﬀentlichungen im Zusammenhang mit
PHB zwischen 1965 und 2009 in 5-Jahresschritten dargestellt (ausschließlich
recherchiert mittels ISI Web of Knowledge, Graﬁk erhebt keinen Anspruch
auf Vollständigkeit)
Neben vielseitigen Anwendungsmöglichkeiten in der Verpackungsmittelindustrie als
Einwegartikel (z. B. Shampooﬂaschen aus Biopol®, Folien) [44, 94], in der Landwirt-
schaft und der Lebensmittelindustrie, gilt PHB besonders im Bereich biomedizini-
scher Strategien (Tissue Engineering) aufgrund der einzigartigen Kombination von
thermoplastischer Verarbeitbarkeit, Biodegradabilität/ Sorptions- bzw. Diﬀusionsei-
genschaften sowie Biokompatibilität als potentielles Material. Seit 2000 gibt es über
10 Patente, welche die Rechte auf PHB speziell für Anwendungen in der Lebensmit-
tel- und Pharmaindustrie schützen (darunter z. B. PHA medical ﬁbers von Martin
et al./ 2004 und PHA nerve regeneration devices von Terenghi et al./ 2005) [84].
Die Abbildung 2.12 verdeutlicht die gestiegene Aufmerksamkeit für PHB anhand von
wissenschaftlichen Veröﬀentlichungen seit 1965.
2.8.2. Biokompatibilität und Degradationsverhalten
PHB hat sich in Bezug auf die in vitro Biokompatibilität und in Tiermodellen erfolg-
reich als geeignetes Implantatmaterial erwiesen: Das Material löst in direktem Gewe-
bekontakt weder starke akute oder chronische inﬂammatorische Reationen noch Ge-
webenekrose, Abszess- oder Narbenbildungen aus und wirkt weder als Bulkmaterial
noch in Form von Abbauprodukten zelltoxisch oder kanzerogen [44, 84, 92, 95100].
Trotz der problematischen nicht standardisierten Gewinnung und den daraus resul-
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tierenden schlecht vergleichbaren Eigenschaften bezüglich Reinheit und Molekular-
gewicht zeigen alle Studien überzeugend die gleiche positive Tendenz und bestätigen
die medizinisch relevanten Eigenschaften. PHB wird neben dem Einsatz als Naht-
material, Ostheosyntheseplatte, Wundauﬂage oder Stent im Besonderen auch für die
Anwendung als NLS vorgesehen [25, 84, 99, 101104].
Im Gegensatz zu den meisten anderen Biopolymeren ist die Langzeitgewebereaktion
sowie das komplexe Abbauverhalten von PHB in vivo nicht eindeutig geklärt bzw.
wird kontrovers diskutiert. Da der Abbau (Degradation/Resorption) von PHB hydro-
lytisch und enzymatisch erfolgt und stark vom Molekulargewicht, der Kristallinität
und von vorhandenen Enzymen abhängig ist, kann der Abbaumechanismus (Resorp-
tion - in vivo) kaum modellhaft in vitro nachgestellt werden. Der hydrolytische Abbau
des hydrophoben Materials erfolgt etwa zwei- bis dreimal langsamer als die enzy-
matische Degradation, welche durch extrazelluläre oder auch körpereigene Enzyme
gesteuert wird, kann aber mittels pH-Wert- und Temperaturerhöhung beschleunigt
werden. Verschiedene Experimente bestätigen Unterschiede im hydrolytischen Ab-
bauverhalten in vitro vs. in vivo und interpretieren diese über einen katalysierten
hydrolytischen Abbau durch körpereigene Enzyme. Die bei der in vivo Degradation
entstehenden niedermolekularen Bestandteile (3HB) entsprechen üblichen Stoﬀwech-
selprodukten des menschlichen Organismus (3HB ist im Blut zu ﬁnden) und folgen
dem natürlichem Metabolismus [80].
Studien, bei denen das Degradationsverhalten von PHB mittels in vivo Versuchen
verfolgt wurde, zeigen sehr unterschiedliche Ergebnisse: Gogolewski et al. beschrei-
ben einen Abbau innerhalb von 6Monaten von 15-43% bzw. einen Masseverlust
von 0-1,6% für PHB bzw. Poly(3-hydroxybutyrat-co-3-hydroxyvalerat) (PHB/VA).
Die Degradationsrate steigt mit steigendem VA Anteil. Für reines PHB konnte im
gewählten Zeitraum keine Resorption festgestellt werden [97].
Kramp et al. beschreiben ein sehr gutes Heilungsvermögen bei der Verwendung von
PHB Platten im Schädelknochen und können dabei zunächst keinen Abbau feststel-
len. Erst zwischen dem 20. und 25. Monat wird ein Abbausprung beschrieben. Wäh-
rend 20Monate nach der Implantation nur mikrofokal initiale Resorptionszeichen
auf der Oberﬂäche erkennbar waren, konnte 25Monate postoperativ kein Implantat
mehr nachgewiesen werden [101]. Bei in vitro Versuchen in Puﬀerlösung bei neu-
tralem pH-Wert und Körpertemperatur verringerte sich das Molekulargewicht stetig
unter hydrolytischem Abbau innerhalb eines Jahres um etwa die Hälfte. Es konnte
gezeigt werden, dass der relativ langsame hydrolytische Abbau durch Zugabe von
ataktischer PHB beschleunigt werden kann, im Gegensatz zur Zugabe von nieder-
molekularer PHB. Im Vergleich dazu wurden Poly-L-Lactat Proben untersucht, die
einen deutlich schnelleren Abbau aufwiesen. Durch Zugabe von Pancreatin konn-
te für PHB aufgrund enzymatischer Abbaumechanismen ein dreifach beschleunigter
Abbau beobachtet werden; für PLLA gab es keine Veränderung [101].
PHB zeigte sich langzeitresistent gegenüber Darmsekreten bei der Verwendung als
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Magen-Darm-Auﬂage in der Studie von Freier et al. [92]. Eine Kombination aus
PHB/ataktischer PHB schien aufgrund der mechanischen Eigenschaften und des Ab-
bauverhaltens geeignet, den Defekt im Rattenmodell für ausreichend lange Zeit zu
schließen. Nach 6,5Monaten war der Defekt in jedem Fall geschlossen; das PHB
Pﬂaster aufgrund enzymatischer Resorption meist vollständig aufgelöst [92].
Kunze et al. untersuchten in einem in vivo Modell isotaktische PHB im Vergleich
zu ataktischer PHB und konnten ebenfalls einen deutlich beschleunigten Abbau bei
ataktischer PHB beobachten [98].
Im Vergleich dazu werden andere relevante Biopolymere wie folgt beschrieben: Versu-
che mit PGA Fasern (Ratte: subkutanes Gewebe) resultierten bereits nach 4Wochen
in einem nahezu 100%igem Verlust der mechanischen Eigenschaften und in der voll-
ständigen Desintegration nach 7Wochen. PGA ist aufgrund der raschen Resorpti-
onsdauer für Anwendungen mit längerer Regenerationsdauer, wie z. B. als Osteosyn-
theseplatten, ungeeignet (vgl. auch mit PGA NLS Neurolac) [44].
Im Unterschied dazu zeigte dieselbe Untersuchung mit PLA deutlich längere Materi-
alstabilität: Gewichtsverlust von 10% nach 6Monaten Implantationsdauer. Bemer-
kenswert ist der heterogene Abbaumechanismus des Materials. Dieser erfolgt dabei
nicht an der Oberﬂäche, sondern durch eine Verﬂüssigung des Implantatkerns im
Wesentlichen vom Bauteilinneren her und wird mit einem plötzlichen Anstieg von
Degradationsprodukten assoziiert. Hochkristallines PLA ist bekannt dafür, im Rah-
men der sauren Degradation eine pH-Wert Absenkung im umliegenden Gewebe zu
verursachen, welche zu Entzündungsreaktionen führen kann [44, 96]. Ein vorzeitiger
als auch ein stark saurer Abbau sind hinsichtlich der Anwendung stark limitierende
Eigenschaften. Bezüglich dessen kann PHB als überlegen, insbesondere im Vergleich
zu PLA und PGA, eingestuft werden.
2.8.3. PHB im Neuro-Tissue Engineering
Hazari et al. demonstrierten mit einer wrap around PHB Fasermatte (Astra Tech
Fasermatte: longitudinal orientierte Fasern), die um einen peripheren neuronalen
Defekt (Katzenmodell, siehe Tabelle A.1.2 auf Seite 172) gewickelt wurde, die Eig-
nung von PHB. Die gewickelten Strukturen führten zur gleichen Regeneration wie
die epineurale Naht der Kontrollgruppe. Verglichen wurden dafür die Stärke der in-
duzierten Entzündungserscheinung, die Anzahl der inﬁltrierten Makrophagen über
der Defektlänge sowie Axondurchmesser und Myelindicke [103].
In einer weiteren Studie dieser Gruppe wurde am Rattenmodell (Ischiasnerv, 10mm)
zudem gezeigt, dass PHB Leitstrukturen zu guten Resultaten im Vergleich zu auto-
logen Transplantaten führen. Verglichen wurden dabei die Eindringtiefe der regene-
rienden Axone sowie der Schwann-Zellen bzw. deren Proliferation und die Entzün-
dungsreaktionen [102].
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Später konnte von Young et al. im Kaninchenmodell (Wadenbeinnerv, 10-40mm,
PHB Fasermatten mit unidirektionaler Faserorientierung) nachgewiesen werden, dass
PHB NLSn auch für größere Defekte bis 4 cm geeignet sind [104].
Die Arbeiten von Mohanna et al. am gleichen Modell (Kaninchen, Wadenbeinnerv,
PHB Fasermatten, 40mm) zeigten, dass mit Hilfe eines PHB Mantels in Kombina-
tion mit einer Alginatfüllung und GGF (glialer Wachstumsfaktor) eine nachhaltige
und progressive Regeneration in langen Defekten stimuliert werden kann. Ohne PHB
Mantel wurde allerdings ein hemmender Eﬀekt von Alginat/GGF auf die Regenera-
tion festgestellt [69].
Zu ähnlicher Schlussfolgerung kamen auch Novikov et al. während einer Ratten Stu-
die am ZNS: PHB Trägerstrukturen inklusive Alginathydrogelfüllung, Fibronektin
und Schwann-Zellen unterstützten das Überleben neuronaler Zellen signiﬁkant und
stimulierten die Regeneration nach Rückenmarksverletzungen. Während die Kon-
trolltiere 45% der verletzten Neuronen innerhalb von 8Wochen verloren, konnte der
Verlust durch den Einsatz des PHB Implantates um 50% reduziert werden. Dieser
Rettungseﬀekt ist vergleichbar mit einer BDNF oder NT-3 Behandlung (neurotro-
phische Faktoren: Brain-derived neurothroph factor, Neurothrophin-3). Der Einsatz
von Alginat und Fibronektin ohne PHB zeigte auch hier keine entsprechende Wir-
kung [99].
Diese Studien vermitteln einen klaren Eindruck für die hervorragenden Eigenschaften
von PHB sowohl bezüglich der Biokompatibiltät als auch hinsichtlich der medizinisch
relevanten Abbauzeiten und der besonderen Eignung als Biomaterial im Neuro-Tissue
Engineering.
2.8.4. Kristallisation und Alterung
Das semikristalline Biopolymer ist bekannt für einen außergewöhnlich hohen Kristal-
lisationsgrad von bis zu 80%, welcher sich insbesondere auf das Löslichkeitsverhal-
ten, das Degradationsverhalten und die mechanischen Eigenschaften auswirkt [105].
Die vermutlich größte Herausforderung von PHB ist die inhärente Sprödigkeit. Auf
Grund des bakteriellen Ursprungs liegt PHB in äußerst reiner Form ohne Kataly-
satorreste und andere Hilfsstoﬀe vor. Die Kristallisation erfolgt daher überwiegend
durch die homogene Keimbildung mit sehr geringer Keimdichte und bei verhältnis-
mäßig niedrigen Temperaturen. Bei langsamer Abkühlung bilden sich ausgehend von
einem stabilen Keim (zwischen Schmelz- und Glasübergangstemperatur) geordnete
Strukturen durch die radiale Anlagerung von Polymerketten. Die langen Makromo-
leküle bilden lamellenartige Strukturen, die sich zu typischen Überstrukturen, so
genannte Sphärolithe, d. h. Objekte mit sphärisch-optischer Symmetrie, anordnen.
Dazwischen liegen amorphe Schichten -Bereiche ohne dreidimensionale Ordnung. Die
PHB Sphärolithe wachsen langsam, statistisch und erreichen aufgrund der geringen
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Keimdichte große Durchmesser, so dass PHB spröde ist und eine geringe Zugfestigkeit
aufweist [79, 80, 90].
Zusätzlich zur geringen Keimdichte und der großen Sphärolithgröße tendiert PHB
zu sekundärer Kristallisation (auch als Nach- oder Kaltkristallisation bezeichnet:
führt zu Verdickung der Lamellenkristalle und Perfektionierung des Kristallgitters,
logarithmischer Anstieg des Kristallisationsgrades mit der Zeit), welche zu einer aus-
geprägten Versprödung und einer progressiven Verschlechterung der mechanischen
Eigenschaften führt. Dieser Prozess wird in der Literatur als Alterung beschrieben,
ist allerdings noch nicht vollständig erfasst und verstanden [79].
Pionierarbeit bei der Untersuchung der PHB Kristallisation leistete Barham in sei-
ner 1984 erschienenen Veröﬀentlichung über das Kristallisationsverhalten von reiner
und nukleierter PHB. Barham machte sich das Fehlen heterogener Keime zu Nut-
ze, um die homogene und künstlich initiierte heterogene Keimbildung mit Hilfe von
Talk und Saccharin als Nukleierungsmittel in Abhängigkeit von der Temperatur am
Modell PHB zu untersuchen. Fünf Mechanismen der Kristallisation, die in Abhän-
gigkeit der zur Verfügung stehenden Keime auftreten, wurden beschrieben: A) Keim-
bildung aus der reinen Schmelze, B) Selbstnukleierung, C) erweiterte Selbstnukleie-
rung, D) Nukleierung durch Störstellen, E) Nukleierung durch Saccharin (klassische
Nukleierung). Während durch Barham gezeigt wurde, dass Talk und Saccharin als
Nukleierungsmittel wirken, wurde gleichfalls das Kristallisationsverhalten von reiner
PHB in Abhängigkeit der Überhitzung über die Schmelztemperatur untersucht. Eine
Überhitzung der Schmelze von weniger als 15K über den Schmelzpunkt resultiert in
verbleibenden inhärenten Keimen, die eine rasche Rekristallisation bei Abkühlung
ermöglichen. Wird die Schmelze allerdings darüber hinaus erhitzt, werden sämtli-
che homogene Keime zerstört; die Kristallisation erfolgt danach stark verzögert und
ﬁndet bei viel tieferen Temperaturen statt [106].
Weitere Arbeiten zur grundlegenden Untersuchung der Kristallstruktur und Kristal-
lisation folgten u. a. durch Yokoichi et al. und Kunioka et al. [107, 108]. Darüber
hinaus wurde die künstliche Erhöhung der Anzahl an Keimen durch die Zugabe von
kleinen Partikeln als Nukleationszentren mehrfach als erfolgreich beschrieben, um die
Anzahl der sich formenden Kristalle zu vervielfachen, als auch deren Gesamtgröße zu
reduzieren und somit die positive Beeinﬂussung der mechanischen Eigenschaften zu
erzielen. Unter anderem werden Saccharin, Bornitrid, Talk als auch Thymin, Uracil
und α-Cyclodextrin, ein zyklischer Oligosaccharid, der auf PHB Ketten aufgefädelt
wird, genannt [90, 109114].
Die Kristallisation kann auch durch andere Mechanismen beeinﬂusst werden, so be-
schreiben Organ et al. und Chan et al. die Variation der Kristallisation in Abhängig-
keit des HV Anteils bei Poly(hydroxybutyrat-co-hydroxyvalerat) Copolymeren bzw.
Blends [115, 116]. Weiterhin wird die Verwendung von kurzkettigen PHB Molekü-
len als Keimbildner beschrieben, welche über Reaktivextrusion mit Dicumylperoxid
oder über eine Elektronenbestrahlung von PHB gebildet werden können [117, 118].
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Ausgehend von einer verdünnten Lösung kann PHB ausgefällt werden und dabei an-
stelle der Sphärolithe dünne lamellare pfeilartige Einzelkristallite bilden. Die Dicke
der Lamellen ist abhängig von der Kristallisations- und Tempertemperatur sowie
dem Molekulargewicht [80].
Als besonderer Fall sei schließlich die spannungungsinduzierte Kristallisation ge-
nannt, die vor allem bei Verarbeitungsprozessen mit hohem Verzug und deﬁniertem
Temperaturbereich eine Rolle spielt und in der Ausbildung von hoch orientierten
kristallinen Bereichen und ﬁbrillenartiger statt sphärolithischer Kristallstruktur (or-
thorhombische bzw. α-Modiﬁkation und hexagonal bzw. β-Modiﬁkation) resultiert.
Diese Strukturen mit Vorzugsorientierung zeigen im Gegensatz zu den sich bei lang-
samer Abkühlung und ohne Verstreckung bildenden isotropen Strukturen deutlich
verbesserte mechanische Eigenschaften, d. h. höhere Zugfestigkeiten (siehe auch Ab-
schnitt 2.8.6 auf Seite 31) [80, 91, 119, 120].
Für die Verarbeitungsbedingungen von PHB haben die Alterungs- und die unter-
schiedlichen Kristallisationsmechanismen zur Folge, dass eine thermoplastische Ver-
arbeitung nur in einem deﬁnierten Prozessfenster möglich ist.
2.8.5. PHB Blends
Der größte Nachteil von PHB, die verhältnismäßig schlechte mechanische Perfor-
mance aufgrund der inhärenten Steiﬁgkeit und Versprödung, kann neben der Ver-
wendung von Keimbildnern oder eines PHB-Copolymers (Tabelle 2.1) auch durch
die Kombination mit einem duktilen Polymer bzw. Weichmacher verbessert werden.
Blending ist eine bekannte physikalische Methode, um bestimmte Materialeigenschaf-
ten zu variieren und deﬁnierte Eigenschaften einzustellen in dem zwei Homopolyme-
re im geschmolzenen oder gelösten Zustand miteinander gemischt werden. Das Ziel
dabei ist die Einstellung intermediärer oder gar überlegener Eigenschaften bei gleich-
zeitiger Beibehaltung der Hauptcharakteristika jeder Einzelkomponente. Man unter-
scheidet dabei mischbare, nicht mischbare und teilweise mischbare Blends. Zur Ver-
besserung insbesondere der Dehnungseigenschaften von PHB wurden verschiedene
biokompatible und biodegradable Polymere, wie Poly(ethylenoxid), Poly(L-lactid),
thermoplastische Stärke oder Poly(-caprolacton) untersucht [121125]. Insbesondere
wurden das PHB/PCL System und dessen Eigenschaften und Optimierungsmöglich-
keiten eingehend untersucht [122, 126129].
Polyester der Struktur, wie sie in Abbildung 2.13 dargestellt sind, werden als Poly(-
caprolactone) bezeichnet. In Abhängigkeit des zu erreichenden Molekulargewichtes
werden diese erdölbasierten Polymere über anionische (niedermolekulares PCL) oder
kationische Polymerisation bzw. über eine Ringöﬀnungspolymerisation (hochmoleku-
lares PCL) von -Caprolacton synthetisiert [44].
Das semikristalline thermoplastische Polymer weist einen Kristallinitätsgrad zwi-
schen 45% und 80% auf. Besonders bemerkenswert ist die wachsartige Konsistenz
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des Materials, welches der wohl größte Unterschied zum spröden PHB darstellt. Ob-
wohl die Schmelztemperatur im Vergleich zu PHB deutlich niedriger ist, ist die Verar-
beitung bei stark erhöhten Temperaturen unkritisch, da PCL keiner raschen thermi-
schen Abbaureaktion unterliegt. PCL gilt als biokompatibel und biologisch abbaubar.
Neben technischen Anwendungen, u. a. als Weichmacher oder Verpackungsmaterial,
wird PCL als zugelassenes Medizinprodukt für chirurgisches Nahtmaterial, als Träger
für drug delivery Systeme sowie für Scaﬀolds im Tissue Engineering eingesetzt [44].
Abbildung 2.13: Strukturformel von PCL
Das besonders große Dehnungsvermögen und die gute thermische Beständigkeit ma-
chen PCL zu einem äußerst beliebten Blendpartner. PCL ist generell mit einer Viel-
zahl von Polymeren mischbar und agiert dabei als Weichmacher. Die Glasübergang-
stemperatur und der Elastizitätsmodul werden durch Zugabe von PCL herabgesetzt
und führen zur Verbesserung der elastischen Kennwerte [122]. Allerdings wird all-
gemein berichtet, dass PCL und PHB keine mischbaren Blends bilden, wenn diese
in Lösung oder mechanisch gemischt werden. Von Vogel et al. konnte jedoch bei ei-
ner 50/50 Mischung eine Mischungslücke beobachtet werden [124]. PCL wird nicht
in jedem Fall als geeignete Komponente zur Verbesserung der mechanischen Eigen-
schaften betrachtet [121, 130133]. Dennoch wird dieses Blendsystem sehr häuﬁg
aufgrund der kontroversen Ergebnisse und verschiedener Versuche bezüglich der Ver-
besserung der Mischbarkeit in der Literatur diskutiert. Avella et al. zeigten, dass bei
physikalisch gemischten PHB/PCL Blends keine synergetischen Eﬀekte bzw. verbes-
serte Eigenschaften auftreten, solange der PCL Gehalt unter 60Gew.% liegt. Die
weicheren PCL Einschlüsse in der PHB Matrix führen hier nicht zur Herabsetzung
der Steiﬁgkeit. Eine Mischbarkeit beider Komponenten konnte teilweise durch Ein-
satz von niedermolekularem PCL gezeigt werden [121]. Im Gegensatz dazu fanden
Lovera et al. eine erhöhte Elastizität bei Zusatz von bereits 30Gew.% PCL. Auch
wenn das Abbauverhalten bei dieser Studie im Vordergrund stand, konnte gezeigt
werden, dass ein Blend von PHB/PCL 70/30 bereits eine signiﬁkante Erhöhung der
Bruchdehnung (50% Blend vs. 10% PHB) zur Folge hatte [122]. Weiterhin wurde die
Mischbarkeit mit Hilfe eines chemisch modiﬁzierten niedermolekularen PCL unter-
sucht. Diese Blends wiesen schließlich eine teilweise Mischbarkeit mit PHB auf. Die
Mischbarkeit beider Komponenten ist stark abhängig von Molekulargewicht, chemi-
schen Modiﬁzierungen sowie Blendzusammensetzung und muss in jedem Fall einzeln
betrachtet werden.
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Die Mehrheit der Studien zur Untersuchung von PHB im medizinischen Bereich
basieren auf einer Probenpräparation aus der Lösung: wie beim Folien- bzw. Lö-
sungsmittelgießen [92, 96, 98, 134], Dip-Coating [92, 98, 135, 136] oder Elektro-
spinnen [69, 99, 102, 103]. Nachteilig sind dabei die Verwendung von kanzerogenem,
giftigem und Umwelt belastendem Lösungsmittel (z. B. Chloroform), die geringe Pro-
duktivität bei verhältnismäßig hohem Aufwand sowie die teilweise prinzipbedingte
Einschränkung der erzeugbaren Geometrie [34, 137]. PHB ist thermoplastisch ver-
formbar und kann daher in standardisierten Verfahren der Polymerverarbeitung aus
der Schmelze kontinuierlich in großtechnischem Maßstab umgeformt werden. Resor-
bierbare Polymere zeigen im Allgemeinen eine sehr geringe Wärmestabilität, wobei
PHB durchaus stabiler als PLA gilt [138]. Problematisch ist daher, neben dem kom-
plexen Kristallisationsverhalten (siehe Abschnitt 2.8.4), vor allem der rasch eintreten-
de thermo-oxidative Abbau des Materials. Unter hohem Temperatureinﬂuss (>Tm)
folgt die Aufspaltung der Esterbindungen unter Bildung von Krotonsäure und führt
zur Formierung von linearen Oligomeren [80]. Die schmelztechnische Verarbeitung
von PHB ist eine prozesstechnische Herausforderung, konnte jedoch mittels Spritz-
gießen, Extrusion, Folienziehen sowie Schmelzspinnen umgesetzt werden [80, 119].
Da im Besonderen das Schmelzspinnen ein Prozess ist, der extrem hohe Ansprüche
an die Verformungseigenschaften einer Polymerschmelze unter großen Verformungs-
geschwindigkeiten stellt und PHB ein Material mit sehr engem Prozessfenster ist, soll
das Schmelzspinnen für PHB an dieser Stelle, unter Vernachlässigung der Extrusion,
genauer betrachtet werden.
Schmelzspinnen
Das aus der Textilindustrie bekannte Schmelzspinnen (üblicherweise Hochgeschwin-
digkeitsschmelzspinnen an einer Extruderspinnanlage) ist eine anspruchsvolle Verar-
beitungsmethode, die es ermöglicht eﬀektiv kontinuierlich polymere Fasern verschie-
dener Proﬁle und Dimensionen als Mono- oder Multiﬁlament zu erzeugen. Dabei
erfolgt die vollständige Umformung des Polymers zu einem Faden prinzipiell aus der
Schmelze. Die daraus resultierenden Voraussetzungen an das Material sind eben-
so trivial wie einschränkend: das Polymer muss schmelzbar und fadenbildungsfähig
sein [139]. Die Spinnbarkeit eines Polymers wird als die Fähigkeit stabile Flüssigkeits-
fäden auszubilden beschrieben und ist vor allem an das Molekulargewicht, die Vis-
kosität der Schmelze (Spinntemperatur), die Oberﬂächenspannung und die Abzugs-
geschwindigkeit gebunden. Diese Größen müssen sorgfältig aufeinander abgestimmt
sein, um einen Fadenbruch (z. B. Kohäsionsbruch verursacht durch überhöhte Zug-
spannung, die durch den Abzug des Fadens anliegt oder Kapillarbruch verursacht
durch Tröpfchenbildung bei hoher Oberﬂächenspannung und niedriger Viskosität)
im Spinnprozess zu vermeiden. Die Verformung einer Schmelze zu einer Faser er-
folgt durch Vereinzelung mittels Spinndüse und Einwirkung einer Fadenzugkraft.
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In die Kräftebilanz gehen die Gravitationskraft, die Luftreibung und die Massen-
trägheit sowie die antagonistisch wirkende rheologische Kraft, die den Widerstand
des Polymerstroms gegen die Deformation beschreibt ein [80, 140]. Nach Austritt der
Schmelzﬂüssigkeit aus der Düse erfolgt der Übergang in die feste Phase - d. h. die Kris-
tallisation, die durch ausreichende Abkühlung auf dem Weg zur Wickelvorrichtung
induziert wird. Nach Erreichen des Verfestigungspunktes sind die Flüssigkeitsfäden
in feste Filamente übergegangen, welche jedoch noch plastisch verformbar sind, so
dass entsprechend der Verstreckfähigkeit des Fadens eine hohe Orientierung der Ma-
kromoleküle in Zugrichtung durch die angelegte Streckspannung ermöglicht wird. Die
eingestellte Vorzugsorientierung in der amorphen Phase ist für die beim Verstrecken
auftretende spannungsinduzierte Kristallisation verantwortlich und folglich für die
Entwicklung der Kristallinität. Der Faden wird dafür mittels mehrerer Galettenpaa-
re direkt prozessintegriert oder nachträglich oine in einem weiteren Arbeitsschritt
verstreckt. Erst die Kombination des Schmelzspinnens mit diesen Streckprozessen
führt bei spinnbaren Polymeren schließlich zur entsprechenden Einstellung der tex-
tilphysikalischen Eigenschaften wie hoher Faserfestigkeit sowie geringer Restdehnung
und bestimmt die Feinheit der Fasern.
Das großtechnische Schmelzspinnen wird an Extruderspinnanlagen bei sehr hohen
Abzugsgeschwindigkeiten mit bis zu 8000 m/min durchgeführt (Schnellspinnwinde-
verfahren). Die Abbildung 2.14 zeigt die am Institut (IPF) zur Verfügung stehende
Extruderspinnanlage, speziell zur Fadenbildung aus Biopolymeren.
Zumeist wird vor dem Spinnprozess ein rheologisches Eigenschaftsproﬁl des Polymers
mittels Schmelzﬂussindexbestimmung und Rheometrie erstellt. Im Falle von PHB
ist die rheologische Untersuchung aufgrund der thermischen Degradation allerdings
schwierig. Untersuchungen dazu wurden u. a. durch Schmack et al. durchgeführt,
mit dem Ergebnis, dass PHB bereits nach wenigen Minuten thermisch-oxidativen
Abbau zeigte und die thermoplastische Verarbeitung mittels Schmelzspinnen auf
genau deﬁnierte Zeit- und Temperaturbedingungen limitiert. Die Spinnbarkeit von
PHB wurde als problematisch eingestuft [80].
Die Abhängigkeiten zwischen Materialeigenschaften und Spinnbarkeit sind für PHB
bislang auf empirischem Wege ermittelt worden und unterliegen noch immer zahlrei-
chen oﬀenen Fragestellungen. Bei der Verarbeitung des unkonventionellen Materials
wird daher zumeist auf Erfahrungswerte und experimentelle Studien, weniger kon-
krete theoretische Grundlagen zurückgegriﬀen.
Den Schwerpunkt der Untersuchungen bildeten im Besonderen theoretische und ex-
perimentelle Arbeiten zur Charakterisierung des Spinnverhaltens und der Grenzen
der Spinnsicherheit diverser Polymere, u. a. biologisch abbaubarer Polymere [119,
141, 142]. In diesem Zusammenhang wurden erste Spinnstreckversuche auf der Ba-
sis von PHB-Granulat durchgeführt, um Fäden für medizinische Einsatzgebiete zu
generieren [143, 144].
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Ein erster Erfolg war die Entwicklung eines einstuﬁgen Spinnstreckprozesses (an
Extruderspinnanlage) für die Herstellung von PHB-Multiﬁlamenten, dessen gewähl-
te Spinn- und Streckbedingungen, insbesondere die thermischen Bedingungen, die
Spinnspannung der Fadenbildungszone und die Ausbildung der spannungsinduzier-
ten Kristallisation ermöglichten. Kritischer Punkt bei dem Extruderspinnsprozess
von PHB ist die thermische Stabilität der Schmelze und das Kristallisationsverhal-
ten von PHB. Der thermisch induzierte Abbau des Molekulargewichtes der Schmelze
wird dabei in gewissen Grenzen gewollt ausgenutzt, um die notwendigen rheolo-
gischen Eigenschaften zu gewährleisten, welche erst einen Schmelzspinnprozess von
PHB ermöglichen. So konnten PHB-Filamente hoher Orientierung der Makromolekü-
le mit ﬁbrillärer Struktur und guten textilphysikalischen Eigenschaften bezüglich des
Festigkeits- und Dehnungsniveaus erzeugt werden (PHB Faser: Festigkeit >150MPa,
Bruchdehnung >30% im Vergleich zu 40MPa und <5% für nicht orientierte PHB
Struktur) [80, 90, 91].
Abbildung 2.14: Extruderspinnanlage - Prinzip des Schmelzspinnens über zwei Etagen:
1) Füllapparat: Granulat rieselt in den Extruder, 2) Einzel- oder Doppel-
schneckenextruder: Heizen und Kneten, fördert Schmelze zur Spinnpumpe,
3) Spinnpumpe und Düse für Schmelezauslass, 4) Verstreckung über unter-
schiedlich schnell rotierende Galettenduos, 5) automatische Wickeleinheit
Die Arbeiten von Iwata et al., Gordeyev et al. oder auch Tanaka et al. zeigen eben-
falls die spinntechnische Umsetzung von PHB auf. Die Veröﬀentlichungen bestätigen
die gefundenen Ergebnisse von Schmack et al. Es wurde demonstriert, wie durch
diese Verarbeitung und das Verstrecken die Kristallstruktur verändert und daraus
33
2 Grundlagen und wissenschaftlicher Kenntnisstand
resultierend vergleichsweise gute mechanische Eigenschaften eingestellt werden kön-
nen [91, 120, 145].
Als besonders problematisch stellte sich allerdings die eintretende sekundäre Kris-
tallisation heraus. Während der Lagerung führten intermolekulare Diﬀusionsvorgän-
ge von Polymerketten aus den vorhandenen amorphen Anteilen zum Verkleben der
Fasern. Der Kristallisationsgrad sowie der Elastizitätsmodul (E-Modul) stiegen zeit-
abhängig und resultierten in einer Versprödung und Verschlechterung der zunächst
guten mechanischen Eigenschaften. Erst unter Verwendung verschiedener biokom-
patibler Nukleierungsmittel konnte die Verbesserung der Kristallisation im Spinn-
prozess und die Vermeidung der Sekundärkristallisation in den schmelzgesponnenen
PHB Fäden erreicht und ein weitgehend stabiler Schmelzspinnprozess sowie eine si-
gniﬁkant verbesserte textile Weiterverarbeitung ermöglicht werden. Dies bildete die
Grundlage zur sticktechnologischen Verarbeitung der Fasern zur Generierung zweidi-
mensionaler poröser Strukturen für medizinische Anwendungen [100, 119, 146]. Die
Nukleierungsmethoden umfassten die Verwendung von α-Cyclodextrin/PHB-Kom-
plexen als Nukleierungsmittel [90], die Verbesserung der Nukleierung durch kurzket-
tige PHB-Moleküle, die durch Reaktivextrusion mit Peroxid online im Schmelzspinn-
prozess erzeugt wurden [117] sowie die Verbesserung der Nukleierung durch Zusatz
von kurzkettigen PHB-Molekülen, die durch reaktive Elektronenbestrahlung erzeugt
wurden [118].
Schmelzspinnen von Hohlfasern
Der Prozess des Schmelzspinnens von Hohlfasern aus technischen Polymeren ist, wie
zum Beispiel für Polypropylen oder Polyethylentherephthalat, eine etablierte Tech-
nologie [147149]. Hierbei kommen üblicherweise Ringspaltdüsen oder Düsen mit
zwei bis vier Kreisbogensegmenten zum Einsatz. Bezugnehmend auf die vorliegen-
de Arbeit und die bereits genannten Anforderungen an eine ideale NLS (siehe Ab-
schnitt 2.7 auf Seite 19) besteht ein unmittelbarer Bedarf an PHB Hohlstrukturen,
wobei zwei Methoden zur Herstellung kontinuierlicher rotationssymmetrischer lö-
sungsmittelfreier Hohlstrukturen beliebiger Durchmesser vorstellbar sind: die Extru-
sion (Mikroextrusion am Mikrocompounder) für Röhrendimensionen größer 0,5mm
bzw. das Schmelzspinnen für Hohlfadendurchmesser deutlich kleiner 0,5mm.
Das Schmelzspinnen von PHB Hohlfasern ist bisher nicht in der Patent- und Fachli-
teratur beschrieben. Für die Herstellung von PHB Hohlfasern sind keine Prozessbe-
dingungen bekannt und daher grundlegende Untersuchungen notwendig. Sind Spinn-
temperatur, Abkühlgeschwindigkeit und Streckverhältnis bzw. Wickelgeschwindig-
keit nicht optimal gewählt, folgt das Kollabieren bzw. das Abﬂachen der Hohlfaser
aufgrund unzureichender Kristallisation. Für PHB stellt das Hohlfaserspinnen auf-
grund der diﬃzilen und untypischen Kristallisationskinetik eine besondere Herausfor-
derung dar. Eine ausreichende Kristallisation kann vermutlich nur mittels sorgfältig
ausgewählter nukleierender Zusätze und optimaler Einstellung der Prozessparameter
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erreicht werden. Bisher bekannte Nukleierungsverfahren, wie o. g., wurden für die
Herstellung von PHB Hohlfäden als nicht ausreichend bewertet, da für diesen Pro-
zess eine wesentlich schnellere Kristallisation in der Spinnlinie erforderlich ist. Im
Gegensatz zu Mono- bzw. Multiﬁlamenten mit vollem Proﬁl ist die rasche Kristal-
lisation ohne Verstreckung der entscheidende Faktor. Das Spinn-Streckprinzip, d. h.
die spannungsinduzierte Kristallisation, kann folglich bei dieser Formgebung nicht
zum Einsatz kommen.
Eine Möglichkeit stabile Hohlfasern aus PHB zu erzeugen wird mit Hilfe der Me-
thode des Kolbenspinnens gesehen. Im Gegensatz zum bekannten großtechnischen
Extruderspinnen verzichtet die Methode des Kolbenspinnens aufgrund des prinzipi-
ell anderen Geräteaufbaus auf den Extrusionsprozess.
Abbildung 2.15: Prinzip des Kolbenspinnens an der am IPF konstruierten Bikomponenten-
spinnanlage, die das Spinnen von Monoﬁlamenten, Bikomponentenfasern
oder prinzipiell auch Hohlfasern ermöglicht
Beim Kolbenspinnen wird das Polymer in einem Zylinder ohne zusätzliche Durch-
mischung aufgeschmolzen und anschließend mittels eines in den Zylinder geführten
Kolbens mit deﬁniertem Vorschub (Stempeldruck) ein bestimmtes Volumen (Durch-
ﬂussrate) durch die Düse befördert.
Der Faden wird aufgenommen und direkt auf die Spule gewickelt, so dass kein
Spinn-Streckprozess über Galettenpaare umgesetzt wird. Die Abzugsgeschwindig-
keiten sind im Bereich von 25 bis maximal 1000m/min und damit wesentlich nied-
riger als beim bekannten Spinnstreckverfahren an der Extruderspinnanlage (etwa
2000-3500m/min). Der größte Unterschied zum Extruderspinnen besteht jedoch in
der geringeren Materialbeeinﬂussung (thermische Vorgeschichte) durch die fehlen-
de Extrusion bzw. Mischung, Scherung und die kürzeren Verweilzeiten bei erhöhter
Temperatur, welche sich vor allem auf den Materialabbau (veränderte Viskosität)
auswirkt. Besonders vorteilhaft ist mit dieser Variante der vielfach geringere Materi-
aleinsatz verbunden, der Spinnversuche im Labormaßstab und mit vielen Variationen
ermöglicht. Eine Weiterführung dieses Prinzips wurde am IPF mit der Konstruktion
einer Pilotanlage zur Erzeugung von Bikomponentenfasern (Biko) verfolgt, wie sie
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in Abbildung 3.3 auf Seite 45 dargestellt ist. Dabei kommen zwei parallele Zylin-
der zum Einsatz, die mit unterschiedlichen Polymeren befüllt werden können. Das
Zusammenﬂießen der Schmelzen erfolgt durch den Überlauf des Spinnpaketes (siehe
Abbildung 2.15) und resultiert in Kern-Mantelstrukturen. Unter Verwendung von
PHB als Mantel und Luft als Kernkomponente könnten damit prinzipiell stabile
Hohlfasern verschiedener Dimensionen erzeugt werden.
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Herstellung und Charakterisierung poröser Hohlstrukturen
Um ein Verständnis der Beziehung zwischen Struktur und Eigenschaften zu erlangen,
ist die Untersuchung der thermischen, mechanischen und chemischen Eigenschaften
eines Materials bzw. deren Variation notwendig. Zur Charakterisierung dieser Ei-
genschaften stehen zahlreiche Methoden zu Verfügung. Während einige Methoden
sehr detailliert mehrere Kennwerte ausgeben, spiegeln andere Verfahren weniger In-
formationen wider, die jedoch anders nicht detektierbar sind. Ein breites Spektrum
an Methoden der Materialcharakterisierung, das Zusammenfassen aller zugänglichen
Informationen sowie die Bewertung der Möglichkeiten und Grenzen der Methoden
sind daher unumgänglich, um ganzheitliche Aussagen treﬀen zu können und den
Herstellungsprozess entsprechend anzupassen.
Auf eine grundlegende theoretische Erläuterung der verwendeten Herstellungsverfah-
ren und Analysemethoden, die routinemäßig in der Materialprüfung und -charakteri-
sierung eingesetzt werden, soll an dieser Stelle mit Verweis auf die entsprechende
Fachliteratur verzichtet werden. Die für den Bereich Materialwissenschaft ungeläu-
ﬁgen Methoden werden detaillierter erörtert. Weitere Methoden, die untersucht und
evaluiert wurden, jedoch nicht zum bestmöglichen Ergebnis führten, sind mit Verweis
in der Ergebnisdiskussion ausführlich im Anhang ergänzt.
3.1. Verwendete Materialien
3.1.1. Das Basispolymer PHB
Für die Arbeit stand das hochmolekulare PHB Biocycle® 1000 von PHB Industrial
Brasil S.A. zur Verfügung. Das Unternehmen betreibt seit 2002 eine Pilotanlage in
Sao Paulo/Brasilien zur Herstellung von Polyhydroxyalkanoaten (PHA) mit einer
Produktionsleistung von etwa 60 t/a [150, 151]. Die durch den Hersteller angege-
benen Eigenschaften des Materials Biocycle® 1000 sind in Tabelle 3.1 aufgezeigt.
Im Verlauf der Arbeit gelang es (in Zusammenarbeit mit Prof. Dr. Jörg Uwe Acker-
mann/ Hochschule für Technik undWirtschaft, Dresden und Frau Dr. Gisela Mothes/
Umweltforschungszentrum, Leipzig) ein 3HB-Copolymer mit 7,5mol% 4HB [P(3HB-
co-4HB)] zu synthetisieren [152]. 3HB-Copolymere dieser Art weisen im Vergleich zu
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PHB deutlich verbesserte mechanische Eigenschaften bezüglich Dehnung und Festig-
keit auf (siehe auch Tabelle 2.1).
Tabelle 3.1: Physikalische und mechanische Eigenschaften von PHB Biocycle® 1000 von PHB
Industrial S/A
Reinheit: 99,5%
Molekulargewicht: 600000 g/mol
Dichte: 1,20 g/cm3
Feuchtigkeitsgehalt: < 0,3%
Schmelztemperatur: 170-175 °C
Glasübergangstemperatur: k.A.
Zugfestigkeit: 32MPa
E-Modul: 2200MPa
Bruchdehnung: 3,5-4%
3.1.2. Biokompatible Nukleierungsmittel HAP und THY
Als biokompatible Nukleierungsmittel wurden getestet und bewertet:
 Hydroxylapatit (HAP, Teilchengröße 100 nm, Berkeley Advanced Biomaterials
Inc./ USA), ein Kalziumphosphat-Mineral mit hexagonaler Kristallstruktur,
welches die Grundlage der Hartsubstanz aller Wirbeltiere bildet.
 Thymin (THY, Teilchengröße 10-100µm, 99% Reinheit, Sigma-Aldrich/ Deutsch-
land), ein kristalliner Feststoﬀ, der als Nukleinbase als Grundbaustein der DNA
vorkommt.
Zum Vergleich der Wirksamkeit der biokompatiblen Nukleierungsmittel wurde das
technisch relevante Bornitrid (BN) mit hexagonaler Kristallstruktur (HeBoFill®-
Typ von Henze, Deutschland) und einer Teilchengröße von 70 nm als Referenz ver-
wendet.
(a) (b) (c)
Abbildung 3.1: Elektronenmikroskopische Aufnahmen der pulverförmigen Nukleierungsmittel
a) Thymin, Maßstab 1 µm, b) Hydroxylapatit Maßstab 30 µm, c) Bornitrid,
Maßstab 100 nm
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Verarbeitung: Probenmengen von jeweils 3 g PHB wurden mit 0,5; 1 und 2Gew.-%
des jeweiligen Nukleierungsmittels HAP, THY und BN versetzt und mittels Mikro-
compounder in der Schmelze gemischt. Zu Vergleichszwecken wurden aus den Vor-
arbeiten bekannte Nukleierungsmittel in die Messserie integriert und entsprechen-
de Proben am Mikrocompounder mit 2Gew.-% elektronenbestrahlter PHB (ePHB),
2Gew.-% α-Cyclodextrinkomplex (CDC) bzw. 20Gew.-% Polyethylenglycol (PEG)
hergestellt.
Auswertung: Die Bewertung des Kristallisationseﬀektes in Abhängigkeit des Addi-
tivanteils, der Aufheiztemperatur und der Heiz- bzw. Kühlrate erfolgte anschließend
mittels DSC (siehe Abschitt 3.5.1 auf Seite 53) sowie der Polarisationsmikroskopie
(siehe Abschnitt 3.5.3 auf Seite 56).
3.1.3. Die Blendkomponente PCL
In der nachfolgenden Tabelle 3.2 sind wichtige mechanische und thermische Eigen-
schaften des in der Arbeit als Blendkomponente verwendeten kommerziell erhältli-
chen Poly(-caprolacton) PCL Capa® 6800 von Perstorp Chemicals GmbH (Arns-
berg, Deutschland) zusammengefasst. Auch wenn dieses PCL kein medizinisch zu-
gelassenes Material ist, soll es an dieser Stelle der guten technischen Verarbeitung
und Materialcharakterisierung dienen. Für einen späteren medizinischen Einsatz wä-
re entsprechend ein medizinisch zugelassenes PCL, z. B. von Purac, zu verwenden.
Die Zugfestigkeit und der Elastizitätsmodul von PCL wird in der Literatur mit etwa
40 MPa bzw. 386 MPa angegeben [153].
Tabelle 3.2: Physikalische und mechanische Eigenschaften von PCL Capa® 6800 von Perstorp
Molekulargewicht: 80000 g/mol
Dichte: 1,145 g/cm3
Kristallinität: 56%
Feuchtigkeitsaufnahme: 0,24%
Schmelztemperatur: 60-62 °C
Glasübergangstemperatur: -60 °C
E-Modul: 440-500MPa
Bruchdehnung: 900%
Shore-Härte A: 94
Verarbeitung: Erste Probenserien umfassten die Herstellung von PHB-PCL Folien
unterschiedlicher Zusammensetzung aus der Lösung. Anschließend wurden Proben
gleicher Zusammensetzung am Mikrocompounder unter thermischer Beanspruchung
hergestellt (siehe Abschnitt 3.2.3 auf Seite 42). Die Mischung der Komponenten PHB
und PCL erfolgte am Mikrocompounder als:
 Granulat (G): Beide Komponenten wurden in Granulatform gemischt und
direkt für die weitere Verarbeitung (Extrusion, Schmelzspinnen) verwendet.
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 Pulver (P): Beide Polymerkomponenten wurden entsprechend der gewünsch-
ten Zusammensetzung (PHB/PCL: 90/10, 80/20, 70/30, 60/40, 50/50) ein-
gewogen und in ﬂüssigem Stickstoﬀ für 5-10 min versprödet. Mit Hilfe einer
Ultra-Zentrifugalmühle (Retsch ZM 200, Haan, Deutschland) mit einer Sieb-
größe von 0,5 mm wurde die Granulatmischung (G) zu einem feinen Pulver (P)
(< 40µm laut Hersteller) gemahlen.
 Flocken (F): Beide Polymerkomponenten wurden entsprechend der gewünsch-
ten Zusammensetzung eingewogen und in ausreichender Menge Chloroform
bei 40 °C unter Rühren gelöst (ein Ansatz: 10 g Granulatmischung in 400ml
Chloroform). Anschließend wurde das Blend in ca. 800 ml Methanol ausge-
fällt (Glasfritte mit extra Filterpapier zur einfachen Entnahme des ausgefällten
Materials). Die entstehenden Flocken wurden über Nacht im Trockenschrank
bei 50 °C getrocknet und einer Rückwaage unterzogen. Die Flocken wurden
abschließend, wegen der Neigung zur elektrostatischen Auﬂadung, mit einer
hydraulischen Presse zu Tabletten kompaktiert und konnten so bei Bedarf zer-
kleinert und schüttfähig verwendet werden.
Auswertung:Alle Mischungsvarianten (G, P und F) wurden an ausgewählten Blend-
zusammensetzungen (70/30, 50/50) mittels DSC (siehe Seite 53), REM (siehe Sei-
te 59) und TEM (siehe Seite 60) bezüglich des Mischverhaltens und der Phasen-
verteilung überprüft und anschließend in Spinnversuchen an der Bikomponenten-
Kolbenspinnanlage zur Erzeugung von Hohlfasern sowie am Mikrocompounder (MC)
zur Herstellung extrudierter Hohlstrukturen evaluiert.
3.1.4. Das lösliche Polymer PVP
Als selektiv lösliche Komponente, die thermodynamisch nicht mit PHB oder PCL
mischbar, bei den erforderlichen Prozesstemperaturen verarbeitbar, biokompatibel,
idealweise gut in Wasser löslich ist und eine kokontinuierliche, feinverteilte Phasen-
struktur bildet, wurde das amorphe Polyvinylpyrrolidon (PVP) verwendet. PVP,
von Walter Reppe entdeckt (Deutsches Reichspatent: Nr. 737663), wurde zunächst
als Blutplasmaersatz verwendet und wird heute vielfach in der Medizin, Pharmazie
und Kosmetikbranche eingesetzt. Das verwendetete PVP (Alfa Aesar, PVP K-30) mit
einem mittleren Molekulargewicht von 58000 g/mol liegt als festes weißes Pulver vor
und ist stark hygroskopisch. Der Glasübergang von PVP liegt zwischen 110-180 °C,
so dass bei Verarbeitungstemperaturen von 185 °C und höher der entropieelastische
weiche Bereich erreicht ist.
Verarbeitung: PVP wurde zu PHB, PCL, PHB/PCL bzw. P(3HB-co-4HB) im
MC beigemischt. Der Gewichtsanteil von PVP wurde dabei zwischen 10-60Gew.-%
variiert. Anschließend erfolgte das Herauslösen in Reinstwasser innerhalb von 24 h
unter Verwendung eines Ultraschallbades (15min US, Mediumwechsel, 15min US,
Mediumwechsel).
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Auswertung: Der gelöste Anteil von PVP wurde über eine Rückwaage der ge-
trockneten Proben ermittelt. Daraus wurden die Kontinuitätsberechnungen erstellt
(siehe Abschnitt 3.5.9 auf Seite 64). Die entstehende Porosität wurde mittels REM
Aufnahmen (siehe Abchnitt 3.5.5 auf Seite 59) und Quecksilberporosimetrie (siehe
Abschnitt 3.5.10 auf Seite 65) visualisiert und ermittelt.
3.2. Präparation der Proben
Für vereinfachte Untersuchungen der Materialoberﬂäche bzw. für die Oberﬂächen-
modiﬁzierung wurden zweidimensionale dünne Schichten aus PHB sowie PHB/PCL
präpariert. Dafür wurden Folien als auch Spin Coating Schichten generiert. Drei-
dimensionale Hohlstrukturen und Hohlfasern wurden mit Hilfe der Mikroextrusion
bzw. des Schmelzspinnens erzeugt.
3.2.1. Folienherstellung
Aus der Lösung gegossene Folien: Zur Erzeugung homogener, gegossener Fo-
lien wurde je 1 g Material in 50 ml Chloroform gelöst. Mit Hilfe einer Spritze mit
aufgesetztem 200 µm Filter wurde die Lösung in eine Petrischale (D=14 cm) gefüllt.
Das Chloroform aus der Lösung wurde im Abzug bei Raumtemperatur ca. 24 h ver-
dampft. Anschließend wurden die Folien weitere 24 h im Trockenschrank bei 50 °C
unter Luft getrocknet. Neben reinen PHB und PCL Folien wurden Blendfolien mit
folgenden Zusammensetzungen hergestellt: PHB/PCL 90/10, 80/20, 70/30, 60/40
und 50/50.
Heißgepresste Folien:Weiterhin wurden Folien mit Hilfe einer Tischpresse (TP400
Fontune, Holland) hergestellt. Dafür wurden je 1,8 g Material mit Hilfe einer hydrau-
lischen Tablettenpresse (Perkin Elmer) zu Tabletten (D=2,5 cm) kompaktiert. Zwei
polierte Edelstahlbleche dienten als Presswerkzeug und wurden in der Tischpresse
vorgeheizt. Anschließend wurde die Tablette dazwischen positioniert und für 5min
bei 185 °C und 45 kN gepresst. Nach Kühlung auf ca. 70 °C erfolgten das Auseinan-
derfahren der Presse und das Entnehmen der Pressplatten inklusive Folie. Die Folie
wurde erst bei Erreichen von Raumtemperatur zwischen den Pressplatten entnom-
men.
3.2.2. Dünnschichtpräparation
Spin Coating
Funktionsprinzip: Die Herstellung von Polymerdünnschichten auf unterschiedli-
chen Trägern mittels Rotationsbeschichtung (Spin Coating) ist eine etablierte Tech-
nik. Dabei wird eine Polymerlösung auf einen ﬁxierten Träger getropft und anschlie-
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ßend durch schnelle Rotation gleichmäßig auf der Trägeroberﬂäche verteilt und über-
schüssige Lösung abgeschleudert. Während der Rotation verdunstet das Lösungsmit-
tel zum größten Teil und kann durch anschließendes Tempern vollständig entfernt
werden. Die Schichtdicke der entstehenden Dünnschicht hängt dabei von der Be-
schleunigung, der Enddrehzahl und von der Konzentration der Polymerlösung ab.
Üblicherweise liegen die erzeugten Schichtdicken im Nanometerbereich.
Bedingungen: Zur Herstellung von PHB bzw. PHB/PCL-Dünnschichten wurde
PHB bzw. die entsprechende Zusammensetzung PHB/PCL in Chloroform gelöst und
mit Hilfe eines Spin Coaters (Spin Roater RC5, Suess Microtec, Deutschland) auf
Glas- bzw. Siliziumsubstrate aufgetragen. Die Substrate wurden zuvor nasschemisch
mittels RCA-Reining gereinigt (35%ige Wasserstoﬀperoxidlösung, 29%ige Ammo-
niumhydroxylösung, Reinstwasser im Verhältnis 1:1:5 für 10min bei 70 °C, Spülen
in Reinstwasser, Trocknung). Da PHB aufgrund der nicht zur Verfügung stehenden
funktionellen Gruppen nicht kovalent an das Substrat gebunden werden kann, kann
es durch das Arbeiten in Lösung (Spülgänge) zu Schichtdelamination bzw. Defek-
ten kommen. Um diesem Problem vorzubeugen, wurde ein Haftvermittler eingesetzt,
welcher mittels hydrophob-hydrophober Wechselwirkung PHB bindet. Als Haftver-
mittler diente eine Poly(octadecen-alt-maleinsäureanhydrid) Dünnschicht (POMA:
Details siehe [45, 154]), welche ebenfalls über Spin Coating aufgebracht wurde. Die
kovalente Anbindung der POMA Dünnschicht an das Trägersubstrat erfolgte über
Aminosilanisierung der Siliziumdioxidoberﬂächen (Details siehe [154]).
Tabelle 3.3: Spin Coating Parameter
Polymer PHB PEMA POMA
Lösungsmittel CHCl3 Aceton:THF 1:2 THF
Konzentration [Gew.-%] 0,5 0,15 0,08
Enddrehzahl [rpm] 3000 4000 4000
Beschleunigung [rpm/s] 3000 1500 1500
Dauer [s] 30 30 30
Schichtdicke [nm] 50 5 4
3.2.3. Hohlstrukturen mittels Mikroextrusion
Funktionsprinzip: Mit Hilfe eines Mischaggregats in Form eines Zweischnecken -
Mikrocompounders (MC) können kleinste Probenmengen gemischt und extrudiert
werden. Das Gerät (DSM Xplore 5ml, Niederlande) gilt damit als ideale Variante,
um Polymerproben im Labormaßstab rasch und vielfältig zu mischen. Der Mikrocom-
pounder wird rechnergesteuert bedient: die Parameter Prozesstemperatur (2x3 Heiz-
zonen, max. 400 °C), Rotationsgeschwindigkeit der Schnecken bei Einlass, Mischen
und Auslass (max. 400U/min) sowie die Verweildauer in Minuten können variiert
werden.
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(a)
(b)
Abbildung 3.2: a) Verwendeter Mikrocompounder: DSM Xplore, mit zwei konzentrischen Mi-
nischnecken und Überlauf, der im Mischvorgang geöﬀnet ist und beim Schmel-
zeauslass geschlossen wird, b) Düsenkonstruktion für Hohlstrukturen mit In-
nendurchmesser (Lumen) von 1,0 bzw. 2,0mm
Tabelle 3.4: Geometrische Abmessungen der Düsenpakete für den Mikrocompounder
Düsenpaket Di [mm] Da [mm] dWand [ µm]
MC 1 1,0 1,5 250
MC 2 1,0 2,0 500
MC 3 2,0 2,3 150
MC 4 2,0 2,5 250
MC 5 2,0 3,0 500
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Bedingungen: Für jeden Durchlauf wurden 3 g Material (G, P, F) verwendet. Die
gewünschten Parameter wurden entsprechend Tabelle A.3 auf Seite 179 eingestellt.
Nach Erreichen der gewünschten Arbeitstemperatur zwischen 150-190 °C wurde die
Probenmenge über einen Einfüllstutzen in die Kammer gefüllt und der Mischvorgang
gestartet. Das Polymer wurde dabei rasch aufgeschmolzen und erfuhr entsprechend
der Schneckenrotation, zwischen 50-100U/min, eine Scherdeformation und Mischwir-
kung. Die Schmelze wurde entsprechend der Verweildauer, 2-3min, in der Kammer
zirkuliert, dann wurde der Auslass geöﬀnet und der Strang extrudiert. Die daraus
resultierende Strangdimension (gemäß Hersteller D=2mm) kann mittels speziell an-
gefertigter Düsen variiert werden (siehe Abbildung 3.2 sowie Konstruktionszeichnun-
gen im Anhang unter A.2 auf Seite 177). Kleinere Düsenbohrungen ermöglichen das
Abziehen fadenartiger Stränge, die gleichmäßig in ihrer Form sind und daher für
Zugversuche verwendet werden konnten. Speziell angefertigte 3-teilige Düsenpake-
te ermöglichen zusätzlich das Extrudieren von zylindrischen Hohlstrukturen (Röhr-
chen) unterschiedlicher Innen- und Außendurchmesser (siehe Tabelle 3.4 auf Seite 43
bzw. im Anhang unter Abbildung A.3 auf Seite 178). Nach jedem Durchlauf erfolgte
ein Reinigungsschritt mit kalkhaltigem Reinigungsgranulat, um zu verhindern, dass
bereits degradierte PHB Reste (niedrigviskos, braun, typischer Geruch) den Folge-
versuch beeinﬂussen. Eine Auswahl der wichtigsten Versuchsreihen am MC ist in
Tabelle A.3 auf Seite 179 im Anhang aufgelistet.
3.2.4. Hohlfasern mittels Schmelzspinnen
Funktionsprinzip: Für die spinntechnische Verarbeitung an einer Kolbenspinnan-
lage wird das rieselfähige Polymer zunächst in einen mit Heizmanschette umkleideten
Zylinder gefüllt und dort aufgeschmolzen. Anschließend wird mittels eines in den Zy-
linder geführten Kolbens ein deﬁnierter Vorschub eingestellt, so dass die Schmelze
mit einer bestimmten Durchﬂussrate durch die Düse gedrückt wird. Der entstehende
Faden wird aufgenommen und mit verhältnismäßig geringer Abzugsgeschwindigkeit
direkt auf die Spule gewickelt, so dass kein Spinn-Streckprozess über Galetten (vgl.
Extruderspinnen, Seite 31) erfolgt. Die Abzugsgeschwindigkeiten liegen im Bereich
von 25 bis maximal 1000m/min. Das Verhältnis von Durchﬂussrate (Massendurch-
satz) und Abzugs- bzw. Wickelgeschwindigkeit bestimmt dabei die Fadenfeinheit
bzw. den -querschnitt. Als spezielle Variante des Kolbenspinnens zählt das Bikom-
ponentenkolbenspinnen, bei welchem zwei parallele Zylinder eingesetzt werden und
unter Verwendung eines komplexen Spinnpaketes Kern-Mantel Strukturen aus ver-
schiedenen Komponenten erzeugt werden können (siehe Abbildung 3.3 auf Seite 45
und 2.15 auf Seite 35). Besonderer Vorteil des Kolbenspinnens ist der geringe Materi-
aleinsatz von wenigen Gramm, welcher Versuchsreihen im Labormaßstab ermöglicht.
Bedingungen: Für die Herstellung von PHB Hohlfasern wurde eine eigens im IPF
entwickelte Bikomponentenkolbenspinnanlage (Biko) verwendet. Die Anlage im La-
bormaßstab ermöglichte die Bewertung des Schmelzspinnverhaltens bei niedrigen
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Abzugsgeschwindigkeiten und niedrigen Temperaturen. Ziel war die experimentelle
Ermittlung der optimalen Parameter für Verweilzeit, Volumendurchsatz und Abzugs-
geschwindigkeit für das Erspinnen von Einzelhohlfasern aus PHB unter Verwendung
von Luft an Stelle einer Kernkomponente.
(a) (b)
Abbildung 3.3: Prinzip des Biko-Kolbenspinnens a) am IPF konstruierte Pilotanlage zur Er-
zeugung von Bikomponentenfasern, b) Schema des Bikomponenten Spinnens:
Üblicherweise dient die Biko zur Erzeugung von Kern-Mantel Fasern aus zwei
unterschiedlichen Polymeren; daher besteht die Anlage aus einem komplexen
Kolbensystem: zwei parallele Zylinder und Kolben, die mit unterschiedlichen
Polymeren befüllt werden können, dem Überlauf zur Schmelzeführung zum
Spinnpaket, spezielle Düsenführung, die das Zusammenﬂießen der Schmelzen
am Auslass ermöglicht und zu einer Bikomponentenfaser führt
Anstelle zweier polymerer Komponenten wurde das Bikomponenten-Spinnverfahren
mit PHB als Mantel- bzw. Luft an Stelle der Kernkomponente durchgeführt. Die
Luftzufuhr konnte auf unterschiedliche Weise realisiert werden:
 Zufuhr des Luftstromes aus dem zweiten Zylinder durch den Kolbenvorschub
(nur begrenztes Luftvolumen zur Verfügung)
 aktives Einströmen von Druckluft mit einem deﬁnierten Volumenstrom unter
der Voraussetzung einer präzise regelbaren Luftzufuhr.
Der Zylinder wurde mit einer Einsatzmenge von 10 g Material befüllt und mit dem
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Kolben (inkl. Teﬂonpfropfen) im Spinnblock in der Heizmanschette positioniert. Die
gewählten Aufheiztemperaturen wurden zwischen 180 °C und 185 °C eingestellt. Nach
einer Verweildauer von 5-10Minuten und einem eingestellten Volumendurchsatz von
0,5-1 cm3/min wurde die Spinnprozedur gestartet. Bei einem Spinndruck im Bereich
von 30-100 bar wurde die Schmelze aus der Düse gedrückt, konnte aufgenommen und
auf die Spule der Wickelvorrichtung gelegt und aufgewickelt werden. Die Aufwickel-
geschwindigkeit wurde je nach Durchﬂussrate zwischen 20 und 100 m/min angepasst.
Die zur Verfügung stehenden Düsenkonstruktionen boten eine Durchmesserauswahl
von 0,3/0,6 und 0,4/0,7mm Innendurchmesser/Außendurchmesser (Di/ Da). Um so-
wohl den Innen- bzw. Außendurchmesser als auch die Wandstärke der Hohlfasern
anzupassen, wurde unter Verwendung von der 2. Variante mittels aktiver Luftzufuhr
die zuströmende Luftmenge für den Faserhohlraum variiert.
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3.3. Methoden der Oberﬂächenmodiﬁzierung
Hintergrund:
Ziel der Oberﬂächenmodiﬁzierung von PHB ist, gemäß Abschnitt 2.6 auf Seite 15,
die Anpassung bzw. biomolekulare Funktionalisierung der Oberﬂächenchemie nach
zellbiologischen Aspekten. Dies kann zum einen durch Physisorption (adsorptive Be-
schichtung) als auch durch kovalente Anbindung von Biomolekülen umgesetzt wer-
den. Letzteres erfordert die Generierung reaktiver funktioneller Gruppen (Aktivie-
rung), die eine kovalente Anbindung biologisch relevanter Moleküle, wie ECM Prote-
ine, erst ermöglicht. PHB bietet keine freien Gruppen, die aktiviert werden können,
so dass die Spaltung oberﬂächennaher Esterbindungen notwendig ist, um diese zu
erzeugen. Aufgrund der durch Hohlfaser bzw. Röhre vorgegebenen Geometrie eignen
sich insbesondere nasschemische Methoden im Gegensatz zu einer Plasmabehand-
lung.
3.3.1. Niederdruckplasmabehandlung
Die Plasmabehandlung erfolgte in einer MicroSys Apparatur (Roth&Rau) mit Hilfe
einer 2,46GHz Mikrowellen ECR Quelle. Die Ammoniakplasmabehandlung wurde
bei einer Leistung von 400W, einer Pulsfrequenz von 1000 Hz und einem Tastver-
hältnis von 10% durchgeführt (eﬀektive Leistung 40W). Der Ammoniakgasstrom
betrug 15 sccm bei einem Druck von 7*10-3mbar. Zunächst wurden unterschiedliche
Expositionszeiten getestet; später wurde für Versuche der Proteinanbindung sowie
der Zelladhäsion eine Expositionszeit von 5 Minuten eingestellt, siehe Anhang A.3.6
auf Seite 185.
3.3.2. Nasschemische Oberﬂächenaktivierung
Bedingungen: Dünnschichten, Folien sowie extrudierte Hohlstrukturen wurden mit
Natriumhydroxid (NaOH) bzw. Ethylendiamin (ED), wie in Tabelle 3.5 gelistet,
behandelt und anschließend mehrfach mit Reinstwasser gespült, bevor die Proben
für Analyse sowie die Immobilisierungsversuche weiterverwendet werden.
Tabelle 3.5: Bedingungen der nasschemischen Oberﬂächenmodiﬁzierung
Lösung Behandlungsdauer [min] Temperatur [°C]
1M NaOH 30 21
20%ig ED in Wasser 60 50
Auswertung: Die Untersuchung und Auswertung geeigneter Parameter für die Be-
handlung mit NaOH, ED sowie zusätzlich Ammoniakplasma wurde bereits in einer
Vorstudie umfassend vorgestellt und diskutiert [154]. Für die Erläuterungen und Be-
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dingungen zu den dabei erfolgten Charakterisierungsmethoden, wie die Kontaktwin-
kelmessung (KWM/ OCA 30, Dataphysics) und die Röntgenphotoelektronenspek-
troskopie (XPS/ Kratos Analytical Ltd./Casa Software Ltd.), wird daher auf diese
Arbeit verwiesen [154]. Die wichtigsten Daten werden daher im Ergebnisteil dieser
Arbeit nur als Zusammenfassung dargestellt.
3.3.3. Immobilisierung von ECM Molekülen und PLL
Kovalente Anbindung von Fibronektin
Bedingungen: Für einen exemplarischen Nachweis der kovalenten Anbindung eines
ECM Proteins an nasschemisch aktivierte PHB Oberﬂächen erfolgte die Behand-
lung mit Fibronektin (FN/). Das Protein wurde dafür mit einer Konzentration von
50 µg/ml in PBS auf die frisch behandelten sowie unbehandelten PHB Oberﬂächen
(Folien sowie Spin Coating Dünnschichten) aufgetragen und für 1 Stunde bei 37 °C
und 5% CO2 inkubiert.
Auswertung: Die Auswertung der FN Beschichtung sowie Stabilität erfolgte indi-
rekt über einen Fluoreszenznachweis mit Hilfe des FLA-5100 Imager Systems (ﬂuo-
reszenz -markiertes FN) nach mehrfachem Spülen mit PBS und Verdrängung mit
Rinderserumalbumin(BSA) sowie über Proteinquantiﬁzierung auf den Oberﬂächen
mittels Hochleistungsﬂüssigkeitschromatographie (HPLC Agilent 1100 (Palo Alto,
California, USA), siehe Anhang A.2.1 auf Seite 176, ebenfalls unter Verzicht detail-
lierter Beschreibung und Verweis auf [154].
Physisorption
Bedingungen: Die rein adsorptive Beschichtung von Oberﬂächen (Folien, Röhren,
Fasern) erfolgte unter den in Tabelle 3.6 angegebenen Bedingungen. Am IPF herge-
stellte PHB-Multiﬁlamentfasern (eigene Vorversuche zum nukleierungsfreien Hohlfa-
serspinnen an Extruderspinnanlage, Herstellung siehe auch [117, 118]) wurden mit
Hilfe von medizinischem Silikon (MED-1511, NuSil Technology LLC, USA) auf Glas-
trägern oder PHB Folienstückchen ﬁxiert. Zur sicheren Beschichtung des Röhreninne-
ren wurde die Lösung mittels Injektionsnadel in das Lumen injiziert. Eine Zweifach-
bzw. Dreifachbeschichtung erfolgte im Fall von PLL mit LN bzw. KOL sowie für
PLL mit LN und KOL. Dafür wurde zunächst die Beschichtung mit PLL und nach
wiederholtem Spülgang mit PBS die Beschichtung mit LN bzw. KOL durchgeführt.
Die Proben wurden schnellstmöglich, jedoch nicht nach mehr als 24 h für Zellkultur-
versuche verwendet.
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Tabelle 3.6: Bedingungen der biomolekularen Oberﬂächenmodiﬁzierung
Molekül Herkunft Konzentration Bedingungen
Fibronektin
(FN)
FN wurde nach
Standardprotokoll aus
menschlichem
Blutplasma gewonnen
50µg/ml in PBS 1 h Inkubation
(37 °C, 5% CO2)
Laminin
(LN)
Sigma-Aldrich (L2020,
Engelbreth-Holm-
Swarm murine
sacroma)
20µg/ml in PBS 1 h Inkubation
(37 °C, 5% CO2)
Kollagen I
(KOL)
50µg/ml in PBS 1 h Inkubation
(37 °C, 5% CO2)
Poly-L-Lysin
PLL
Sigma-Aldrich (P4832,
steril, 0,01% Lösung,
MW 150000-300000)
0,01% 1h Inkubation
(37 °C, 5% CO2)
3.4. In vitro Untersuchungen
3.4.1. Fibroblastenkultur
Hintergrund: Zur Kontrolle der Biokompatibilität und Zytotoxizität der hergestell-
ten porösen Röhren (F50/50 mit 50Gew.% PVP, Innendurchmesser 2,0mm, Wand-
stärke 250 µm, Länge 10mm) wurden vorläuﬁge in vitro Untersuchungen mit einer
Fibroblasten Zelllinie (Maus L929, DSMZ Nr. ACC2) durchgeführt. Des Weiteren er-
folgte die Überprüfung der Nährstoﬀpermeabilität der Röhren über die Bestimmung
der Zellvitalität in geschlossen porösen Röhren.
Bedingungen: Die extrudierten porösen Röhren wurden zur Vorbereitung in Etha-
nollösung (70%) gespült und in sterilem PBS mehrfach gespült. Gemäß der Röh-
rengröße wurde jeweils ein deﬁniertes Volumen Zellkulturmedium (RPMI 1640, PAN
Biotech GmbH, P04-18050) mit deﬁnierter Anzahl suspendierter Zellen injiziert. Die
Proben wurden in einer Zellkulturplatte für etwa 1 h bei 37 °C, 5% CO2 inkubiert,
so dass die Zellen im Röhreninneren adhärieren konnten, bevor die Wells mit Me-
dium aufgefüllt wurden. Die Zellkultur erfolgte, soweit nicht anders benannt, unter
Standardbedingungen unter Verwendung des chemisch deﬁnierten Zellkulturmedi-
ums mit einem Zusatz von 10% FBS (fötales Kalbsserum) sowie 1% Penicillin/Strep-
tomycin (Sigma-Aldrich, P4333) zur Prävention von bakteriellen Kontaminationen
in der Zellkultur; Trypsin-EDTA Lösung (Ethylendiamintetraacetat, Sigma-Aldrich,
T3924) zum Ablösen der adhärenten Zellen von der Zellkulturschale und dem Zell-
zähler CASY®1 (Schärfe System GmbH).
Versuch zur Biokompatibilität und Zytoxizität: Hierfür wurden unbeschichtete
und mit Fibronektin (siehe Tabelle 3.6) beschichtete Proben mit 20000 Zellen pro
Röhre besiedelt. Nach 24 bzw. 48 h erfolgte die Analyse mittels cLSM und REM.
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Versuch zur Permeation: Um zu untersuchen, inwieweit die Permeationsfähigkeit
tatsächlich ausreichend ist, um das Überleben der Zellen im Röhreninneren durch
geregelten Stoﬀaustausch zu gewährleisten, wurden die Röhren mit je 10000 Zellen
wie oben beschrieben besiedelt und für 24 h inkubiert, um gleiche Startbedingun-
gen zu schaﬀen. Nach 24 h wurden die Proben unterschiedlichen Medienkombinatio-
nen (cM=komplettes Medium: RPMI 1640, PAN Biotech GmbH, P04-18050 inkl.
10%FBS vs. xM=Medium ohne Glutamine, ohne FBS: RPMI 1640, PAN Biotech
GmbH, P04-18000) in Lumen sowie Umgebung, entsprechend Tabelle 3.7, ausge-
setzt und mit sterilem Silikon (DOW CORNING® High Vacuum Grease) beidseitig
verschlossen. Der Versuch wurde für 7 Tage unter 2-fachem Medienwechsel (Umge-
bungsmedien) durchgeführt.
Tabelle 3.7: Medienkombination für Permeationsversuch mit Fibroblasten
Bedingung Röhre oﬀen Röhre geschlossen
1 cM (Positivkontrolle) -
2 xM (Negativkontrolle) -
3 - innen: cM, außen: cM
4 - innen: xM, außen: cM
5 - innen: cM, außen: xM
Auswertung: Die lichtmikroskopischen Aufnahmen erfolgten an einem Stereo-LM
(Zeiss) unter Verwendung von Crystal Violet (Accustain®, Sigma-Aldrich). Die Zel-
len wurden dabei dunkel eingefärbt und boten damit einen deutlichen Kontrast zum
weißen Substrat; prinzipielle Existenz von Zellen sowie deren Dichte auf der Oberﬂä-
che konnte damit veriﬁziert werden bevor aufwendige cLSM Aufnahmen folgten. Die
Auswertung erfolgte jeweils an 3 Proben, inklusive Positiv- und Negativkontrolle, in
3-facher Wiederholung mit Hilfe von cLSM Aufnahmen an längs aufgeschnittenen
Proben. Die Proben wurden dafür mit einem life-dead assay gefärbt, siehe auch
Tabelle 3.12 auf Seite 57. Die Zellzählung wurde an je 5 zufälligen Bildausschnitten
(250x250µm2) pro Aufnahme (2-3 Aufnahmen pro Röhre) durchgeführt. Zusätzlich
erfolgte die rasterelektronenmikroskopische Charakterisierung.
3.4.2. Ganglienkultur
Hintergrund: Für speziﬁsche Untersuchungen mit anwendungsrelevanten Zellen
sind neuronale Zellen des peripheren Nervensystems erforderlich. Eine übliche Vor-
gehensweise sind in vitro Studien unter Verwendung von frisch isolierten Schwann-
Zellen oder einer glialen Zelllinie [155]. Da Schwann-Zellen durch ihre Funktion als
Hüllzellen und Leitstruktur der Axone einen wesentlichen Beitrag zur peripheren
Nervenregeneration leisten, werden diese als Indikatorzellen vielfach verwendet. Zel-
len einer Zelllinie besitzen aufgrund der Immortalisierung nicht unbedingt die Ei-
genschaften, welche die Zellen im natürlichen Gewebe aufzeigen, sie sind zum Teil
weniger sensitiv als frisch isolierte Zellen und stellen damit die erste Stufe für in vi-
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tro Versuche dar. Die Verwendung von Neuronen ist kompliziert, da diese ihre Soma
zumeist im ZNS aufweisen.
Darüber hinaus beﬁnden sich im PNS knotenartige Anhäufungen von Nervenzell-
körpern (Perikaryen), sogenannte Nervenknoten bzw. Ganglien, die in den Verlauf
peripherer Nervenbahnen oder in Nervenwurzeln eingefügt sind. Für die Untersu-
chung mit peripheren neuronalen Zellen wurden zwei verschiedene Ganglienarten
ausgewählt, die unterschiedliche Neurone beinhalten.
Spinale Ganglien (Spinalganglion, engl.: dorsal root ganglion/DRG) sind Anhäu-
fungen von sensorischen Neuronen am Ende eines sensorischen Nervenstrangs des
Rückenmarks, sogenannte aﬀerente Zellen, welche sensorische Informationen lei-
ten. Eﬀerente Zellen leiten hingegen motorische oder sekretorische Impulse - diese
Zellen treten u. a. als Halsganglion im sympathischen Grenzstrang auf. Die Verwen-
dung von Ganglien bietet eine ausgezeichnete Möglichkeit in vitro Untersuchungen
mit einem Komplex aus primären neuronalen Zellen - Neuronen, Glialzellen und
Fibroblasten durchzuführen und darüber hinaus die Diﬀerenzierung zwischen sen-
sorischen und motorischen Nervenzellen einzubeziehen. Versuche dieser Art gelten
daher als weitaus aussagekräftiger als die Verwendung einer Zelllinie.
Dorsal Root Ganglia - DRG
Bedingungen: Erste Versuche zur Beurteilung der Adhärenz, des Überlebens, der
Zellmigration neuronaler Zellen sowie insbesondere die Ausbildung axonaler Fortsät-
ze auf unterschiedlich beschichteten Oberﬂächen wurden an embryonalen Hühnergan-
glien (DRG) mit einer Kulturdauer von 2 Tagen durchgeführt. Als Vergleichsoberﬂä-
chen wurden Glas als Referenz, PHB Multiﬁlamentfasern und poröse Röhrenhälften
ausgewählt. Die sterilen Proben wurden zuvor gemäß Abschnitt 3.3.3 auf Seite 48
modiﬁziert und anschließend in PBS für maximal 24 h bei 4 °C gelagert.
Es wurden dafür zertiﬁzierte Hühnereier (Erzeugergemeinschaft Pharma-Ei GmbH,
Mockrehna-Wildenhain) verwendet und einem Brutschrank bei 80% Luftfeuchtigkeit
bebrütet. Die Ganglien wurden aus den Hühnerembryonen am 7. bzw. 8. Bruttag iso-
liert, halbiert und direkt auf die Proben mittels Pinzette sowie Pipette aufgesetzt.
Für die Besiedlung wurde mit Methylcellulose (0,6%) verdicktes Zellkulturmedium
(DMEM/Nährstoﬀmixt F-12 Ham (Sigma), 0.5mg/ml BSA (Sigma), N-2 supple-
ment (Gibco) und 100 ng/ml NGF (PeproTech)) verwendet, um das Wegschwim-
men der Ganglien von den Proben zu vermeiden. Nach 24 h Inkubation erfolgte
der Medienwechsel (ohne Methylcellulose) und der Zusatz von 0.24 µg/ml 1-β-D-
arabinofuranosylcytosine (Sigma) zur Inhibierung der Glialzellproliferation.
In einem zweiten Ansatz, nach Auswahl einer geeigneten Beschichtung, wurde der
unter Abbildung 3.4 dargestellte Versuch durchgeführt. Die DRG wurden dafür auf
Fasern (ﬁxiert auf PHB Folien) für 24 h inkubiert und anschließend in poröse Röhren
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Abbildung 3.4: Konzept für Ganglienversuch: A) PHB Multiﬁlamentfasern werden auf PHB
Folie ﬁxiert und mit PLL bzw. LN oder KOL beschichtet, B) das frisch iso-
lierte Ganglion wird auf die Fasern appliziert und für 24 h inkubiert, C) mit
Ganglion besiedelte Fasern werden mit Folie in Röhre eingelegt und Röhre
wird beidseitig für die restliche Kulturdauer von mehreren Tagen verschlossen
(D=2mm, W=250µm, L=10mm) platziert. Die Röhren wurden verschlossen und für
2 bis 4 Tage kultiviert.
Sympathische Ganglien - SG
Bedingungen: Zuletzt wurden die mit DRG beschriebenen Versuche an ausgewähl-
ten Proben und Beschichtungen mit eﬀerenten Säugetierzellen durchgeführt. Dazu
wurden die Halsganglien aus dem Sympathikus von Mäusen (externe Untersuchung
am Medizinsch Theoretischen Zentrum/Dresden), die nicht älter als 7 Tage waren,
isoliert und analog zu DRG präpariert. Die Kultivierungsdauer wurde hierbei zwi-
schen 4 und 9 Tagen festgelegt, da SG etwas langsamer wachsen als DRG.
Auswertung: Nach Ende der jeweiligen Versuchsdauer (2-9 d) wurden die Zellen
(DRG und SG) mit 4%iger Paraformaldehyd-PBS Lösung ﬁxiert und für die cLSM
Untersuchungen immunhistologisch angefärbt. Die Färbungen beinhalteten folgende
Antikörper und Färbungen: TH, S-100, NF-200, DAPI, Aktin (siehe auch Tabel-
le 3.12 auf Seite 57). Die Auswertung erfolgte jeweils an 2 Proben, einschließlich
Wiederholung, an längs aufgeschnittenen Röhren bzw. auf Glas oder Folie ﬁxierten
PHB Fasern, welche zwischen zwei Objektträger in PBS ﬁxiert wurden. Zusätzlich er-
folgte die rasterelektronenmikroskopische Charakterisierung, für welche die gleichen
Proben nach abgeschlossener cLSM Untersuchung mittels HMDS (siehe auch 3.5.5
auf Seite 59) für das REM präpariert wurden.
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3.5. Methoden der Analyse und Charakterisierung
3.5.1. Dynamische Diﬀerenzkalorimetrie
Funktionsprinzip: Das Prinzip der Dynamischen Diﬀerenzkalorimetrie (engl. Dif-
ferential Scanning Calorimetry, DSC) beinhaltet die mit konstanter Rate erfolgende
Aufheizung bzw. Abkühlung einer Probe simultan mit einer Referenzprobe (Zwil-
lingskalorimeter), wobei die aufgrund von exo- und endothermen Prozessen (Phasen-
umwandlungen) entstehenden Temperaturänderungen zwischen Probe und Referenz
stets über die aufgewendete elektrische Leistung (Wärmestrom) ausgeglichen werden
(∆ T=0). Über den gemessenen Wärmestrom (∆Q/dt) werden bei bekanntem Wär-
meinhalt der Referenz Wärmeinhalte, Enthalpien und Wärmekapazitäten der Probe
berechnet.
Prinzipiell werden damit sowohl materialspeziﬁsche Temperaturen wie die Schmelz-
temperatur (Tm), die Kristallisationstemperatur (Tc) und die Glasübergangstempe-
ratur (Tg) als Peaktemperaturen als auch die entsprechende Schmelz- (Hm, die zum
Aufschmelzen der Kristallite benötigte Energie) und Kristallisationsenthalpie (Hc,
die bei der Kristallisation abgegebene Energie) über Integration über den Schmelz-
bzw. Kristallisationsbereich ermittelt. Einﬂüsse von Nukleierungsmitteln, Additiven
oder Blendkomponenten können damit weitestgehend durch Verschiebung der spezi-
ﬁschen Temperaturen oder Veränderung der Enthalpien bestimmt werden.
Bedingungen: Die thermische Analyse wurde mittels der DSC Q 1000 von Texas
Instruments (USA) in inerter Stickstoﬀatmosphäre durchgeführt. Die Kalibrierung
erfolgte mit Hilfe eines Indium Standards (Reinheit 99,999%, international akzep-
tierter Standard für die Temperatur- und kalorische Kalibrierung von DSC Gerä-
ten). Eine frisch präparierte Probe (Mikrocompounder, Pulver, Folie, Faser) von
etwa 5mg wurde eingewogen und in einem DSC Standardaluminiumpfännchen plat-
ziert. Proben- und Tiegelmasse wurden vor und nach Messung aufgenommen, um
den Masseverlust zu kontrollieren. Für jeden Messdurchlauf wurde eine frische Pro-
be vorbereitet. Die Proben wurden anschließend in den Probenhalter eingelegt und
die PC-gesteuerte Messung jeder Probe wurde programmiert. Die Daten für den ers-
ten Heizzyklus, für das Abkühlen sowie für den zweiten Heizzyklus wurden für die
Auswertung aufgenommen. Zur Absicherung der Datensätze wurden alle Durchgänge
wiederholt.
Die Probenserien zur Charakterisierung der Nukleationswirkung wurden folgenden
DSC Messreihen I-III unterzogen:
Tabelle 3.8: Messreihe I) nicht-isotherme Kristallisation mit und ohne Nukleierungsmittel
Serie Vorbehandlung 1. Heizen Kühlen 2. Heizen konst. Rate
NM-200 -60 °C, 5min 200 °C,
2min
-60 °C,
5min
200 °C,
2min
20K/min
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Tabelle 3.9: Messreihe II) nicht-isotherme Kristallisation als Funktion der Temperatur der
Schmelze
Serie Vorbehandlung 1. Heizen Kühlen 2. Heizen konst. Rate
T-183
T-185
T-190
T-200
-60 °C
5min
183 °C
185 °C
190 °C
200 °C,
2min
-60 °C,
5min
183 °C
185 °C
190 °C
200 °C,
2 min
20 K/min
Tabelle 3.10: Messreihe III) nicht-isotherme Kristallisation als Funktion der Heiz-/ Kühlrate:
nur für reine PHB und HAP bzw. THY nukleierte PHB durchgeführt
Serie Vorbehandlung 1. Heizen Kühlen 2. Heizen konst. Rate
R-185/2,5
R-185/5
R-185/10
R-185/20
-60 °C, 5 min 185 °C,
2min
-60 °C,
5min
185 °C,
2min
2,5 K/min
5 K/min
10 K/min
20 K/min
R-200/2,5
R-200/5
R-200/10
R-200/20
-60 °C, 5min 200 °C,
2min
-60 °C,
5min
200 °C,
2min
2,5 K/min
5 K/min
10 K/min
20 K/min
Die Probenserien zur Charakterisierung des PHB/ PCL Mischverhaltens wurden der
DSC Messreihe IV) unterzogen:
Tabelle 3.11: Messreihe IV) nicht-isotherme Kristallisation mit steigendem PCL Gehalt
Serie Vorbehandlung 1. Heizen Kühlen 2. Heizen konst. Rate
PCL-185 -60 °C, 5 min 185 °C,
2 min
-60 °C,
5 min
185 °C,
2 min
20 K/min
Auswertung: Die Auswertung der DSC Messungen erfolgte stets mit der TA Uni-
versal Analysis Software. Dabei wurden die Schmelztemperatur Tm (2. Heizen) und
die Kristallisationstemperatur Tc (Kühlen) als Peaktemperaturen und die Glasüber-
gangstemperatur Tg (Kühlen) mittels Wendepunktmethode bestimmt. Die Onset-
Kristallisationstemperatur To wurde extrapoliert. Die Schmelz- bzw. die Kristallisa-
tionsenthalpie Hm bzw. Hc wurden durch Integration über den jeweiligen Auswer-
tungsbereich bestimmt.
I) nicht-isotherme Kristallisation mit und ohne Nukleierungsmittel: Zur
Bestimmung des Kristallinitätsgrades der nukleierten und reinen PHB wurde eine
Schmelzenthalpie von 146 J/g (∆Href ) für 100% Kristallinität von PHB angenom-
men [105, 106]. Der Kristallinitätsgrad Xc lässt sich mittels der gemessenen Schmelz-
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enthalpie (∆Hm) jeder Probe wie folgt darstellen:
Xc(PHB) =
∆Hm
∆Href
(3.1)
II) nicht-isotherme Kristallisation als Funktion der Temperatur der Schmel-
ze: Die in Abhängigkeit der maximalen Aufheiztemperatur durchgeführten DSC
Messungen wurden nach den oben genannten Standardkennwerten ausgewertet. Ent-
scheidendes Kriterium war hierbei die Verschiebung der Tc und das Auftreten bzw.
Nichtauftreten sekundärer Kristallisationserscheinungen.
∆Hm −∆Hc ≥ 0 (3.2)
III) nicht-isotherme Kristallisationskinetik als Funktion der Heiz/Kühl-
rate: Abschließend wurde die Kristallisationskinetik von nukleierter und reiner PHB
in Abhängigkeit der Überhitzung über Tm und der Kühlrate untersucht. In diesem
Fall wurden BN nukleierte Proben zur Minimierung der Probenanzahl ausgeschlos-
sen. Nach Tang et al. kann der Grad der relativen Kristallinität Xrel als Funktion
der Temperatur wie folgt angegeben werden [112]:
Xrel =
∫ T
T0
(dHc/dT )/dT∫ T∞
T0
(dHc/dT )/dT
(3.3)
T0 und T∞ sind dabei die Temperaturen zu Beginn bzw. am Ende der Kristallisati-
on. Die Größe dHc/dT entspricht dem Wärmestrom, der für jede Probe während der
DSC Messung im Kühldurchlauf bestimmt wird. Diese Berechnung konnte mittels
der DSC Software für jede Probe und jede Kühlrate erstellt werden und resultierte
stets in einem sigmoidalen Kurvenverlauf. Entsprechende Informationen zur Kinetik,
besonders über die Zeit, die für die vollständige Kristallisation benötigt wird, wurden
anhand der Kristallisationshalbwertzeit, d. h. der Zeit, bei welcher die relative Kris-
tallinität einen Wert von 0,5 erreicht hat, ermittelt. Dafür wurden die Xrel - T Kurven
in Xrel - t (Zeit) transformiert. Die Zeit t während der nicht-isothermen Kristallisati-
on, wobei T0 und Ti die Temperaturen zum Zeitpunkt null bzw. zu jedem weiteren
Messpunkt i sind und Rc der Kühlrate entspricht, wurde wie folgt bestimmt:
ti =
T0 − Ti
Rc
(3.4)
IV) nicht isotherme Kristallisation von PHB in Abhängigkeit des PCL An-
teils: Die DSC sollte vor allem Aufschluss über die mögliche Mischbarkeit und das
veränderte Kristallisationsverhalten beider Komponenten geben. Die Verschiebung
der Tm bzw. das Auftreten nur eines Schmelzpeaks würde auf eine teilweise bzw.
vollständige Mischbarkeit deuten. Die Verschiebung von Tc weist auf eine verzögerte
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bzw. beschleunigte Kristallisation hin, welche durch Beeinﬂussung der Blendkompo-
nente wahrscheinlich ist.
3.5.2. Lichtmikroskopie
Funktionsprinzip: Die optische Charakterisierung der schmelzgesponnenen Hohl-
fasern erfolgte zunächst mit Hilfe eines Lichtmikroskops (LM) im Auﬂichtmodus. In
der Auﬂichtmikroskopie wird der Lichteinfall vom Mikroskop kommend durch das
Objektiv bzw. seitlich einstrahlend genutzt. Nicht transparente Objekte können so-
mit über das von ihrer Oberﬂäche reﬂektierte Licht abgebildet werden.
Bedingungen: Für lichtmikroskopische Abbildungen von Faserquerschnitten wurde
eine Hohlfaser mehrfach um die Kerbe einer Klemme, siehe Abbildung 3.5, gewi-
ckelt, diese wurde fest verschraubt und anschließend wurde mit einer frischen Ra-
sierklinge ein glatter Schnitt entlang der Klemmkante durchgeführt. Zurück blieb
ein fest eingespanntes Bündel von Fasern, deren Querschnitte nun mikroskopisch
untersucht werden konnten. Die extrudierten Röhrchen verschiedener Durchmesser
wurden ebenfalls mit der Klemmvorrichtung ﬁxiert, ein Proﬁlschnitt erzeugt und in
gleicher Art und Weise abgebildet.
Abbildung 3.5: Klemmvorrichtung für Hohlfasermikroskopie
Auswertung: Unter Verwendung des Olympus BH-2 UMA Lichtmikroskopes inklu-
sive einer JVC CCD Kamera wurden Aufnahmen der Faserquerschnitte angefertigt
und mittels der Bildbearbeitunsgsoftware ImageJ (Version 1.45) hinsichtlich geome-
trischer Kennwerte wie Innen- und Außendurchmesser sowie Wandstärke ausgewer-
tet.
3.5.3. Polarisationsmikroskopie
Funktionsprinzip: Die Polarisationsmikroskopie ist eine Form der Lichtmikrosko-
pie, bei welcher unter Verwendung von polarisiertem Licht Abbildungen optisch ani-
sotroper Stoﬀe (doppelbrechend) erzeugt werden.
Die Keimbildung sowie das Sphärolithwachstum kann bei PHB aufgrund der Ei-
gendoppelbrechung sehr gut lichtmikroskopisch beobachtet werden. Das Wachstum
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der Kristalllamellen verläuft radial vom Keim nach außen. Die Polymerketten fal-
ten sich senkrecht dazu, so dass aus dieser Orientierung eine optische Anisotropie
resultiert. Die Brechungsindizes sind in Kettenrichtung anders als senkrecht zu die-
ser, so dass Sphärolithe als doppelbrechende Strukturen auftreten und ihr Abbild
dem "klassischen Malteserkreuz"gleicht (dunkle Bereiche: parallel zu den Polarisa-
tionsachsen sind Bereiche totaler Auslöschung). Wachstumsgeschwindigkeiten, Kris-
tallisationstemperaturen und Sphärolithgröße können ermittelt und in Abhängigkeit
nukleierender Zusätze optisch unterschieden werden. Diese Methode wurde daher
zusätzlich zu den DSC Untersuchungen gewählt, um mögliche Rückschlüsse auf die
mechanischen Eigenschaften ziehen zu können. Trotz gleicher DSC Kristallisations-
parameter können sich die Sphärolithe in ihrer Größe deutlich unterscheiden und so
die mechanischen Eigenschaften beeinﬂussen.
Bedingungen: Die Kristallitmorphologie von reiner und nukleierter PHB wurde
nicht-isotherm anhand von dünnen Filmen an einem Lichtmikroskop mit Polarisa-
tionsﬁlter (Olympus BH-2, Olympus Kamera DP 71), welches mit einem automati-
schen Heiztisch (Mettler model FP 82 HAT, Mettler Kontrollprozessor Typ FP 90)
verbunden war, bestimmt. Ausgehend von den DSC Ergebnissen wurden ausschließ-
lich die mit 0,5Gew.-% BN, HAP bzw. THY nukleierten Proben untersucht. Die
Probenstückchen wurden dazu zwischen zwei Objekträgern von Raumtemperatur bis
185 °C bzw. 190 °C aufgeheizt und für 2 min gehalten bevor die deﬁnierte Abkühlung
erfolgte. Die Heiz- bzw. die Kühlrate wurde stets auf 20K/min eingestellt.
Auswertung: Mit Hilfe von Analysis Pro (Olympus Microscopy) wurden alle 10
Sekunden Bilder im Abkühlzyklus aufgenommen, um die Keimbildung und den Fort-
schritt der Kristallisation in Abhängigkeit der verwendeten NM optisch zu dokumen-
tieren. Die Temperatur, bei welcher erstmals sichtbare Kristallisationskeime auftau-
chen, wurde festgehalten und mit der bei der DSC ermittelten Tc verglichen. Die
Sphärolithgröße wurde nach abgeschlossener Primärkristallisation qualitativ vergli-
chen.
3.5.4. Fluoreszenzmikroskopie
Funktionsprinzip: Die Fluoreszenzmikroskopie (FM), als eine besondere Form der
Lichtmikroskopie, nutzt den Eﬀekt ﬂuoreszierender Stoﬀe (Marker), um bestimm-
te Details oder anders nicht visualisierbare Objekte abzubilden. Der Fluoreszenz-
farbstoﬀ wird mit Licht einer deﬁnierten Wellenlänge angeregt und emittiert spon-
tan kurzzeitig Licht einer größeren Wellenlänge. Unter Verwendung geeigneter Filter
kann damit eine besonders kontrastreiche Abbildung der zu untersuchenden Struktur
erzeugt werden. Besonders in der Zellbiologie gehört die FM zu den Standardmetho-
den, um biologische Proben mit Hilfe speziﬁscher Fluoreszenzfarbstoﬀe anzufärben
und selektiv abzubilden (siehe auch Immunhistochemie). Als spezielle Form dieser
Methode ist das konfokale LSM (cLSM) zu nennen. Diese Art der FM zeichnet sich
durch die Verwendung eines Lasermodules als Lichtquelle und durch ein besonders
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hohes räumliches und zeitliches Auﬂösungsvermögen (axiales) aus. Die Probe wird
deﬁniert in einer Ebene abgerastert, wobei das Anregungslicht in dieser Ebene fokus-
siert wird (Emission hier am eﬀektivsten), aber dennoch ausreichend stark ist, um
die Fluoreszenz anderer Bereiche außerhalb dieser Fokusebene anzuregen. Mit Hilfe
einer Lochblende wird reﬂektiertes bzw. emittiertes Licht aus den anderen Ebenen
blockiert und nur Emissionslicht aus der Fokusebene zum Detektor gelassen. Daher
können mit cLSM optische Schnitte einer 3-dimensionalen Probe (d. h. viele Bilder
in verschiedenen Schärfebenen erstellt ) besonders scharf abgebildet werden, um an-
schließend eine dreidimensionale Abbildung mit hoher Auﬂösung zu konstruieren.
Tabelle 3.12: Verwendete Fluoreszenzmarker und Antikörper
Bezeichnung Funktion Konzentration/
Einwirkzeit
Hersteller
DAPI
(4',6-Diamidino-2-phenylindol)
färbt Zellkern
blau
1:10000, 5min Invitrogen
D1306
life/dead (Fluoresceindiacetat,
Propidiumiodid)
färbt lebende
Zelle grün, tote
Zelle rot
0.15µM FDA
und 10 µM PI,
wenige Minuten
Aktin (Alexa
Fluor® 633Phalloidin)
färbt Zytoskelett
rot
1:50, 40min Invitrogen,
A-22284
S-100 (S-100β, Kaninchen) primärer AK
bindet selektiv an
Schwann-Zellen
1:500, 12 h
TH (Tyrosinhydroxylase,
Schaf)
primärer AK
bindet selektiv an
Neurone
1:500, 12 h Invitrogen
48-0700
Anti-rb488 (Alexa Fluor® 488
Goat Anti-Rabbit IgG)
sekundärer AK
gegen S-100
1:200, 40min Invitrogen
A-11008
Anti-rb546 (Alexa Fluor® 546
Donkey Anti-Rabbit IgG)
sekundärer AK
gegen S-100
1:200, 40min Invitrogen
A-10040
Anti-sh (Rhodamin (TRITC)
Donkey Anti-Sheep IgG)
sekundärer AK
gegen TH
1:200, 40min Jackson
Immuno
Research
713-025-003
Anti-sh488 (Alexa Fluor® 488
Donkey Anti-Sheep IgG)
sekundärer AK
gegen TH
1:200, 40min Jackson
Immuno
Research
713-545-003
Bedingungen: FM bzw. cLSM Abbildungen erfolgten unter Verwendung von Leica
Geräten (DM IRE2 sowie DM IRBE, TCS SP5 II). Nach deﬁnierter Dauer wurden
die Zellkulturversuche abgebrochen und die Proben mit 4% -iger Paraformaldehyd-
lösung (PFA in PBS) für 10min behandelt, um adhärente Zellen zu ﬁxieren. Nach
mehreren Spülgängen in PBS erfolgte das Markieren der Zellen bzw. ihrer Bestand-
teile mit entsprechenden Fluoreszenzfarbstoﬀen bzw. Antikörperfärbung. Die Röhren
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wurden dafür längs aufgeschnitten, um die ﬁxierten Zellen freizulegen bzw. für die
Mikroskopie zugängig zu machen. Die in Tabelle 3.12 auf Seite 58 gelisteten Marker
bzw. Antikörper (AK) wurden zur speziﬁschen Anfärbung eingesetzt.
Auswertung: Die Aufnahmen dienten der hochaufgelösten Darstellung von Star-
PEG Hydrogel beschichteten Röhren, dem Nachweis von Fibroblasten und ihres
Überlebens in geschlossenen Röhrchen im Permeationsversuch sowie dem selekti-
ven Nachweis von Schwann-Zellen und Neuronen im Ganglienversuch. Mit Hilfe der
Software ImageJ konnte die zelluläre Oberﬂächenbedeckung prozentual an cLSM
Aufnahmen bestimmt werden und damit Rückschlüsse auf Adhäsion, Überleben so-
wie Proliferation unter verschiedenen Bedinungen gezogen werden.
3.5.5. Rasterelektronenmikroskopie
Funktionsprinzip: Zur Erstellung lateral hochaufgelöster mikroskopischer Aufnah-
men wurde die Rasterelektronenmikroskopie (REM) verwendet. Im Gegensatz zur
Lichtmikroskopie basiert die Bildentstehung auf einem elektronenoptischen System,
bei welchem ein unter Hochvakuum (10-3-10-7mbar) und Hochspannung (1-30 kV)
erzeugter Elektronenstrahl, der über elektromagnetische und elektrostatische Linsen
fokussiert wird, über die Probenoberﬂäche geführt wird. Die durch den Energieein-
trag des Elektronenstrahls auf der Oberﬂäche ausgelösten Signale (Augerelektronen,
Sekundärelektronen, Rückstreuelektronen, Röntgenstrahlung) werden synchron zum
Abrastern der Oberﬂäche detektiert und in digitale Bildinformationen umgewandelt
(Topograﬁe- bzw. Materialkontrast). Da das Auﬂösungsvermögen durch die Wel-
lenlänge begrenzt wird, kann mit einem REM im Vergleich zum LM mit deutlich
höheren Auﬂösungen und Schärfentiefen abgebildet werden (Wellenlänge Elektro-
nenstrahl<Wellenlänge Licht). Wichtigste Voraussetzung für die Bildentstehung ist
eine entsprechende Probenpräparation. Im Unterschied zur Lichtmikroskopie muss
die Probe absolut trocken, frei von Fett- und Schmutzrückständen, fest ﬁxiert und
vor allem leitfähig sein.
Biologische Proben können aufgrund ihres hohen Wassergehaltes nicht ohne Weiteres
einer hochaufgelösten Mikroskopie unter Hochvakuum unterzogen werden, da dies die
Zerstörung der Proben sowie die Verunreinigung der REM Kammer zur Folge hätte.
Auf Substraten adhärierte Zellen müssen daher vor einer REM Untersuchung ﬁxiert,
entwässert und sorfältig getrocknet werden. Die Kritisch-Punkt-Trocknung (KPT)
bzw. überkritische Trocknung ist ein physikalisches Verfahren zur kontrollierten und
präzisen Abtrennung von Flüssigkeiten aus Feststoﬀen. Dabei wird das Phasenver-
halten eines Stoﬀes genutzt, hier die Umwandlung von ﬂüssigem in gasförmiges CO2,
um die Trocknung mittels Verdampfung bzw. Verdunstung zu umgehen. Der Aus-
druck überkritisch bezieht sich dabei auf die Druck- und Temperaturbedingungen,
die im Verfahren oberhalb des kritischen Punktes (über 73 bar und 31 °C) liegen.
Daneben gibt es auch eine Lufttrocknung mit Hexamethyldisilazan (HMDS: 52620
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FLUKA, ≥98,0%, Sigma-Aldrich), bei welcher nach einer Dehydrierung in Ethanol
die Proben in HMDS gelegt und durch Verdampfung an Luft getrocknet werden.
Bedingungen: Die REM Aufnahmen entstanden an einem Gerät von Philips (XL30
ESEM-FEG) unter Hochvakuum mit einer Kathodenspannung von 3 bis maximal
10 kV und einem gewählten Arbeitsabstand zwischen 5 und 10mm. Für die Untersu-
chung der Faserquerschnitte, Oberﬂächen und der Morphologie wurden die Proben
als Kryobruch präpariert. Anschließend erfolgten die Fixierung der Probenstücke
auf einem Standardprobenhalter mit Kohleklebepad und die Bedampfung mit einer
dünnen Goldschicht (10-20 nm) im Sputtercoater. Der Probenteller des verwendeten
REM ermöglichte die gleichzeitige Platzierung von 7 Proben.
Die biologischen Proben, die eine Trocknung benötigten, wurden zunächst in 2%iger
Glutaraldehydlösung (PBS, etwa 30min bei RT) zum Fixieren der Zellen gelagert
und anschließend einer Reihe wässrigen Ethanollösungen unterzogen. Üblicherweise
kommen dabei Lösungen in folgender Reihenfolge zum Einsatz: PBS zum Spülen,
10, 30, 60, 70, 80, 90, 100% Ethanol. Die Proben verbleiben jeweils 20-30min in
der Lösung bei Raumtemperatur. Abschließend erfolgte die Trocknung mit Hilfe der
KPT (CPD030, Balzers) oder bei stoßempﬁndlichen Proben mit HMDS. Die vollstän-
dig getrockneten Proben wurden folglich entsprechend der REM Probenpräparation
vorbereitet.
Auswertung: Die REM Aufnahmen dienten ausschließlich der hochauﬂösenden Vi-
sualisierung. Poren- oder Phasengrößen (PCL) wurden anhand dieser Aufnahmen
nicht nach statistischen Gesichtpunkten bestimmt. Eine Messfunktion der Software
ermöglichte die Bestimmung von Abständen, so dass einzelnen Formen eine Dimen-
sion zugeordnet werden konnte (z. B. Wandstärke eines Röhrchens, Größe eines PCL
Tröpfchens).
3.5.6. Transmissionselektronenmikroskopie
Funktionsprinzip: Die Transmissionselektronenmikroskopie (TEM) ist eine direkte
Abbildungsmethode, die unter Verwendung eines Elektronenstrahls im Transmissi-
onsmodus arbeitet. Voraussetzung für die Durchstrahlung der Probe (Elektronen-
transparenz) ist eine besondere Probenpräparation, die eine Probendicke von Na-
nometer bis wenigen Mikrometer ermöglicht (Beschichtungen, Ultramikrotom). Der
Unterschied in der Bildentstehung besteht in den zur Abbildung verwendeten Elek-
tronensignalen - im Gegensatz zum REM werden keine von der Probe emittierten
Signale verwendet, sondern direkt die schnellen Strahlelektronen, die das Objekt
passiert haben.
Bedingungen:Mit Hilfe der TEM sollte die Blendmorphologie der PHB/PCL 70/30
Proben in Abhängigkeit der Herstellungsbedingung (Vergleich von Folien vs. extru-
dierten Proben aus F und G) analysiert werden. Die Proben wurden dafür in Epoxid-
harz eingebettet und mittels Ultramikrotom unter Kryobedingungen zu Dünnschnit-
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ten präpariert. Die TEM Untersuchung erfolgte am TEM Libra 120 (Carl Zeiss Mi-
croscopy GmbH) mit 120kV.
Auswertung: Die Auswertung der TEM Aufnahmen erfolgte qualitativ und im
Vergleich zu den bisherigen REM Aufnahmen sowie den DSC Ergebnissen. Entschei-
dende Größe zur Bewertung war die Form und Größe der eingelagerten PCL Phase.
3.5.7. Uniaxialer Zugversuch
Funktionsprinzip: Der Zugversuch gilt im Allgemeinen als das wichtigste Stan-
dardverfahren (DIN EN 10002) der mechanischen Werkstoﬀprüfung zur Bewertung
von Festigkeits- und Verformungseigenschaften. Unter momentfreier, quasistatischer
Zugbelastung bis zur möglichen Zerstörung des Zugprüfkörpers werden mechanische
Kennwerte bestimmt. Ein Probekörper wird dazu üblicherweise gemäß DIN-Norm
erzeugt, um von einer deﬁnierten Geometrie, die entscheidend für die Reproduzier-
barkeit des Versuches (homogener, einachsiger Spannungszustand) sowie zur Berech-
nung der querschnittsbezogenen Spannung ist, ausgehen zu können. Die Probe wird in
die Zugprüfmaschine zwischen feststehender und beweglicher Traverse eingespannt
und bis zum Bruch unter deﬁnierten Beanspruchungsbedingungen mit konstanter
Prüfgeschwindigkeit (üblich 1-100mm/min) bis zum Versagen gedehnt. Während
der stoßfreien und gleichmäßigen Belastung erfolgen die kontinuierliche Prüfkraft-
sowie die Längenänderungsaufnahme mit entsprechenden Aufnehmern (Kraftmess-
dosen, über Ermittlung des Traversenwegs oder induktive bzw. kapazitive Wegauf-
nehmer). Für besonders empﬁndliche und hochelastische Proben gibt es zusätzlich
die Möglichkeit der optischen Dehnungsmessung. Die Übersetzung aus dem resultie-
renden Kraft-Verlängerungsdiagramm und die Berechnung der querschnittsbezoge-
nen Spannungs- und Dehnungswerte erfolgt mittels der Gerätesoftware. Das Resultat
derartiger Versuche wird weitestgehend von den in der Probengeometrie unabhängi-
gen Verformungskurven, d. h. Spannungs-Dehnungsdiagrammen, ausgegeben. Daraus
lassen sich bei normgerechter Prüfung charakteristische Werkstoﬀkennwerte (z. B.
Festigkeit, Bruchdehnung, E-Modul) entnehmen.
Bedingungen: Die Versuche erfolgten an einer Zwick Universalprüfmaschine (UPM
Z010 Zwick GmbH & Co. KG, Ulm) mit traversem Wegaufnehmer, 10N bzw. 100N
Kraftaufnehmer unter Verwendung pneumatischer Klemmen.
I) gegossene Folien: Die Folien wurden gemäß DIN EN ISO 527-2/S2/ 20 zu
normgerechten Zugproben ausgestanzt. Geprüft wurden PHB Folien sowie PHB-PCL
Blendfolien folgender Zusammensetzung: 90/10, 80/20, 70/30, 60/40 und 50/50. Die
Prüfbedingungen sind in Tabelle 3.13 auf Seite 62 zusammengefasst.
II) extrudierte Stränge: Es wurden extrudierte homogene Vollzylinder (Düse 0,6mm)
aus PHB und PHB-PCL Blends (G 90/10, 80/20, 70/30, 60/40 und 50/50 sowie
F 70/30) geprüft. Der von Probe zu Probe leicht variierende Durchmesser (die resul-
tierende Querschnittsﬂäche) wurde jeweils separat ermittelt und in die Berechnung
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Tabelle 3.13: Prüfbedingungen Zugversuch Folien
parallele Probenlänge: 25mm
Vorkraft: 0,05N
Prüfgeschwindigkeit: 20mm/min
Geschwindigkeit E-Modul: 1mm/min
Zugmodul in Dehngrenze: 0,05-0,25%
der Spannungs-Dehnungskennwerte einbezogen. Die Prüfbedingungen sind in folgen-
der Tabelle 3.14 zusammengefasst.
Tabelle 3.14: Prüfbedingungen Zugersuch extrudierte Stränge
parallele Probenlänge: 20mm
Vorkraft: 0,2N
Prüfgeschwindigkeit: 10mm/min
Geschwindigkeit E-Modul: 10mm/min
Zugmodul in Dehngrenze: 0,05-0,25%
III) extrudierte poröse Hohlstrukturen: Im Sinne einer Alterungsstudie (De-
gradation in vitro ISO 13281 [20]) an nicht normgerechten Proben wurden homo-
gen extrudierte Hohlzylinder (Di/Da=1,0/1,5) aus PHB-PCL Blends (F 70/30 und
F 50/50) sowie P(3HB-co-4HB) mit jeweils 50Gew.-% gelöstem PVP in 40mm lange
Stücke geschnitten. Die porösen Hohlzylinder wurden in physiologischer Kochsalz-
lösung mit einem pH-Wert von 7,4 bzw. 6,0 bei 37 °C inkubiert. Der erniedrigte
pH-Wert sollte dabei eine leicht saure Umgebungsbedingung, wie sie bei Entzün-
dungsreaktionen vorgefunden wird, simulieren. Die Lösung wurde einmal wöchent-
lich gewechselt. In deﬁnierten Zeitabständen wurden 5 Proben der uniaxialen Zug-
prüfung unterzogen: 0, 1, 2, 4, 8, 16Wochen. Hierbei wurde auf die Umrechnung zu
Spannungs- und Dehnungswerten verzichtet (resultierende Querschnittsﬂäche auf-
grund der Porosität nicht bestimmbar) und nur die ultimative Kraftaufnahme bzw.
die Bruchdehnung ermittelt. Die Prüfbedingungen sind in folgender Tabelle 3.15
zusammengefasst. Um Deformation des Hohlraumes beim Einspannen in die Klem-
men der Prüfmaschine zu vermeiden wurde beidseitig etwa 10mm Edelstahldraht
(D=0,9mm) in die Röhre eingefügt, wie in Abbildung 3.6 auf Seite 63 dargestellt.
Tabelle 3.15: Prüfbedingungen Zugersuch poröse extrudierte Hohlzylinder
parallele Probenlänge: 20mm
Vorkraft: 0,2N
Prüfgeschwindigkeit: 10mm/min
Geschwindigkeit E-Modul: 10mm/min
Zugmodul in Dehngrenze: -
Auswertung: Die Angabe der mechanischen Kenngrößen erfolgte als Mittelwert und
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Standardabweichung. Die Berechnung der zugehörigen Spannungs- und Dehnungs-
werte bzw. des E-Moduls erfolgte automatisiert über die Mess- und Verarbeitungs-
software testXpert® der Firma Zwick. Entscheidende Kenngrößen für die Serien
I - III waren vor allem die Bruchfestigkeit sowie die Bruchdehnung und der E-Modul.
Die Auswertung der mechanischen Prüfung an nicht normgerechten (porösen Hohl-
strukturen) nach Alterung in physiologischer Kochsalzlösung (Serie IV) erfolgte ohne
die Umrechnung zu Spannungs- und Dehnungswerten. Die ultimative Kraftaufnahme
und die aus der Längenänderung ermittelte Bruchdehnung wurden als Vergleichsgrö-
ßen verwendet.
Abbildung 3.6: Die Zugprobe (poröse Hohlstruktur) wurde mit Hilfe von Edelstahldraht beid-
seitig verstärkt um Deformationen des Hohlraumes beim Einspannen in die
Klemmen der Prüfmaschine zu vermeiden
3.5.8. Bestimmung des minimalen Biegeradius
Hintergrund: Der minimale Biegeradius gilt als der minimale Radius, der innerhalb
einer Krümmung knickfrei gemessen werden kann, ohne dass der Schlauch bzw. die
Röhre mechanisch beschädigt (Risse, Knicke) wird oder es zu einer dramatischen
Verkürzung der Lebensdauer durch einen Bruch kommt. Je kleiner dieser Radius
ist, desto größer wird die Flexibilität des Bauteils eingeschätzt. Die Bestimmung
des minimalen Biegeradius ist allerdings kein Standardverfahren. Aus diesem Grund
wurde eine Methode entworfen, um vergleichend verschiedene Röhrenstrukturen auf
relevante Biegradien zu prüfen.
Bedingungen: Ein eigens für diese Messung konstruierter und gefertigter Block,
der aus Zylindern unterschiedlicher Radien (1; 2,5; 5; 10; 20mm), wie in Abbil-
dung 3.7 dargstellt, aufgebaut ist, soll zur qualitativen Überprüfung des minimalen
Biegeradius dienen. Extrudierte poröse Hohlstrukturen unterschiedlicher Wandstär-
ken (250µm und 500µm) und Innendurchmesser (1,0mm und 2,0mm) aus F70/30,
F50/50, P(3HB-co-4HB) und PCL wurden in 40mm langen Stücken um die ver-
schiedenen Radien der Zylinderstümpfe gelegt. Beobachtet wurde dabei die Biegung
bis zum Knick. Der Radius, bei welchem gerade noch kein Abknicken zu beobachten
war, galt als minimaler Biegeradius im Rahmen der geometrisch gesetzten Gren-
zen durch die deﬁnierten Zylinderradien. Im Vergleich dazu wurden Silikonproben
vergleichbarer Abmessungen und einer Shore Härte von A70 beobachtet.
Auswertung: Der qualitativ ermittelte minimale Biegeradius der unterschiedlichen
Hohlstrukturen wurde in Abhängigkeit zur Wandstärke und zum Innendurchmesser
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Abbildung 3.7: Biegung einer Hohlstruktur am Stufenzylinder zur qualitativen Ermittlung des
minimalen Biegeradius von zylindrischen Hohlstrukturen
verglichen. Unter der Annahme, dass Silikon als Modellvorstellung hinsichtlich der
mechanischen Eigenschaften bewertet wird, wurden ermittelte Biegeradien, die in
gleicher Größenordnung wie für geometrisch vergleichbare Silikonschläuche lagen, als
angemessen bzw. gut bewertet.
3.5.9. Bestimmung der Phasenkontinuität
Hintergrund: Der Begriﬀ Grad der Kontinuität wird benutzt, um das Ausmaß,
in welchem eine Phase eine kontinuierliche Struktur innerhalb eines bestimmten Vo-
lumens aufweist, zu deﬁnieren. Dieser kann rechnerisch über Extraktionsmethoden
ermittelt werden und gilt als semi-empirisches Mittel, um die Phasenkontinuität und
damit auch die Interkonnektivität eines Porensystems vorherzusagen. Die Bestim-
mung der Kontinuität der löslichen Phase ist daher eher von theoretischem Hinter-
grund und besonders für nichtmischbare polymere Opferkomponenten von Bedeu-
tung. Zur Bestimmung der Kontinuität einer Phase wird diese selektiv aus der Matrix
gelöst und die Kontinuität K über den Masseverlust der Probe berechnet. Für eine
cokontinuierliche Phase, die vollständig extrahiert wurde, entspricht der gemessene
Masseverlust dem berechneten Anteil der Phase in der Probe und die Kontinuität
ergibt sich theoretisch zu 100%.
Bedingungen: Für die Bestimmung des notwendigen Mindestanteils an PVP zur
Herstellung interkonnektiver poröser Strukturen wurden PCL mit verschiedenen An-
teilen PVP (10, 20, 30, 40, 50, 60Gew.-%) am MC extrudiert. Anstelle der aufwendig
zu präparierenden ausgefällten Blends (F70/30, F50/50) wurden reine PCL Proben
für diese Versuchsreihen als Referenzproben bevorzugt. PCL ist kommerziell erhält-
lich, lässt sich sehr gut extrudieren und ist ähnlich hydrophob wie PHB, was den
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Lösungsprozess von PVP in ähnlicher Weise darstellen sollte wie bei F70/30 oder
F50/50. Mindestens 3 Proben einer Serie wurden in 20mm lange Stücke unterteilt
und zur Bestimmung der Initialmasse (mi) einzeln gewogen. Anschließend erfolgte die
Extraktion von PVP in Reinstwasser über 24 h. Die Proben wurden über 3 Tage im
Trockenschrank bei 50 °C getrocknet und nach erfolgter Extraktion der Rückwaage
unterzogen (me).
Auswertung: Der Grad der Kontinuität K berechnete sich aus den bestimmten
Massen durch Wiegen vor und nach der Extraktion wie folgt:
KPV P [%] = (
mi −me
mi
) ∗ 100 (3.5)
Der prozentual gelöste Anteil an PVP wurde ebenfalls ermittelt und mit dem Initi-
alanteil an PVP, d. h. 10, 20, 30, 40, 50 oder 60 Gew. % in Relation gesetzt.
3.5.10. Quecksilberporosimetrie
Funktionsprinzip: Die Quecksilberporosimetrie (Hg-P) ermöglicht die Analyse po-
röser Materialien und quantiﬁziert dabei Kenngrößen wie die Dichte, die prozentua-
le Porosität, die Porengrößenverteilung und das Gesamtporenvolumen. Das Mess-
prinzip des Porosimeters beinhaltet die unter Druck stattﬁndende Intrusion einer
nichtbenetzenden Flüssigkeit in die Porenräume. Aufgrund der gestellten Bedingung
an die Messﬂüssigkeit (nichtbenetzend, hohe Oberﬂächenspannung) wird bevorzugt
Quecksilber verwendet, damit eine höchst deﬁnierte Benetzung unter Druck stattﬁn-
den kann [156]. Die Verwendung von Quecksilber macht dieses Verfahren allerdings
sehr aufwendig und teuer. Die Proben werden eingewogen und anschließend in einen
Glascontainer gegeben, welcher evakuiert wird, um Gase und Dämpfe zu entfernen.
Währenddessen wird das Quecksilber bereits eingeleitet. Folglich wird der äußere
Druck zunehmend erhöht und das Eindringen von Quecksilber in Öﬀnungen der
Festkörperprobe erfolgt. Ein maximaler Druck von etwa 400 MPa ist eine typische
Größenordnung kommerzieller Geräte um Quecksilber in Poren bis zu 0,003 µm zu
drücken. Gemäß der Washburn-Gleichung ist der notwendige äquilibrierte Druck, um
das Quecksilber entgegen der eigenen Oberﬂächenspannung in die Poren zu pressen,
umgekehrt proportional zur Porengröße (für zylindrische Poren). Durch Messung des
intrudierten Quecksilbervolumens (Penetrometer) bei jeder Druckveränderung, kön-
nen das Porenvolumen und damit die entsprechende Porengrößenverteilung bestimmt
werden. Je präziser die Druckmessung gemacht werden kann, desto genauer sind die
Resultate bezüglich der Porengröße [156].
Experiment: Die Analyse mittels Quecksilberporosimetrie von porösen Hohlstruk-
turen wurde in Auftrag gegeben (Frau Dr. A. Potthoﬀ Fraunhofer/ IKTS, Dresden)
und als Routinemessung an einem Porosimeter (AutoPore IV, Micromeritics GmbH)
durchgeführt. Das Gerät nimmt extrem hochauﬂösende Messdaten auf: die Queck-
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silberintrusion bzw. -extrusion wird genauer als 0,1µl bestimmt, der Messbereich
umfasst einen Porendurchmesser von 0,003 bis 360µm.
Auswertung: Die Auswertung fand mit Hilfe entsprechender AutoPore - Software
durch Frau Dr. A. Potthoﬀ statt. Die Messergebnisse umfassen das intrudierte, auf die
Einwaage bezogene Quecksilbervolumen, die Porengrößenverteilung in diﬀerentieller
Darstellung sowie den mittleren Porendurchmesser und das Gesamtporenvolumen.
3.5.11. Bestimmung der Permeationsfähigkeit
Hintergrund: Die Permeabilität beschreibt das Verhalten eines Festkörpers bzw.
einer Substanz, dem Permeat, sich von bestimmten Medien durchdringen zu lassen.
Das Verhalten könnte auch als Undichtheit deﬁniert werden und wird durch mikro-
skopisch kleine Spalten und Zwischenräume bzw. Poren bestimmt. Die Permeation
spielt bei technischen Kunststoﬀen vor allem eine Rolle bei der Durchdringung von
Verpackungen oder Sperrschichten durch Wasserdampf oder andere Gase. In Bezug
dieser Arbeit soll viel eher die Transportmöglichkeit für biologisch relevante Mo-
leküle durch die erzeugten porösen Hohlstrukturen untersucht werden. Die poröse
Wand soll wie eine Membran wirken, die eindringende Zellen zurückhält, jedoch den
notwendigen Flüssigkeits - und Nährstoﬀaustausch, d. h. die Passierbarkeit für große
Moleküle wie z. B. das Glycoprotein Neuroregulin-1* (44 kDa) ungehindert ermögli-
chen [2, 54]. Die treibende Kraft der Permeation ist, sofern keine äußeren Einﬂüsse
wirken, ein Konzentrations- bzw. Partialdruckgradient.
Bedingungen: Zur Untersuchung der Permeationsfähigkeit der erzeugten porösen
Strukturen (Extrusion/ PVP Lösen) wurden Diﬀusionsversuche in Abhängigkeit von
Porenvolumen, Oberﬂächenbehandlung und diﬀundierbarer Molekülgröße nach dem
in Abbildung 3.8 gezeigten Schema unter Ausnutzung eines Konzentrationsgradien-
ten durchgeführt.
30mm lange Probenstücke gleicher Wandstärke (250 oder 500 µm) und gleichen In-
nendurchmessers (1mm) sowie mit und ohne ED Vorbehandlung zur Hydrophilierung
wurden u-förmig in eine 24-well (D=16mm) Zellkulturplatte eingesetzt. In jede Öﬀ-
nung wurde ein deﬁniertes Volumen phosphatgepuﬀerter Kochsalzlösung (PBS) bzw.
Tris(hydroxymethyl)-aminomethan (TRIS) Puﬀerlösung (beide pH 7,4) als Umge-
bungsmedium pipettiert. Unter Verwendung einer 10µl Pipette wurden je 10 µl Dex-
tranlösung bzw. Albumin Lösung (BSA) in jedes Röhrchen injiziert. Die verwendeten
Moleküle (Dextran: Sigma-Aldrich/ FD70, BSA: FIRMA/66 kDa) waren mit Fluo-
resceinisothiocyanat (FITC) bzw. Tetramethylrhodamine - Isothiocyanat (TRITC)
konjugiert und wiesen Molekülgrößen von etwa 70 kDa bzw. 66 kDa auf, um eine Ab-
schätzung der Diﬀusion für biologisch relevante Moleküle (20-40 kDa) zu treﬀen. Die
Diﬀusionsrate wurde anhand der Fluoreszenzintensität im Umgebungsmedium zu
bestimmten Zeitpunkten ermittelt. Die Startkonzentration der Dextranlösung wurde
sehr hoch gewählt (100 µg/µl), um bereits möglichst geringe Konzentrationen detek-
tieren zu können. Nach deﬁnierten Zeitspannen erfolgte jeweils eine Probenentnahme
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aus dem Umgebungsmedium von 50µl. Am Ende der Messung (nach 24 h) wurden
die Proben inklusive einer Kalibrierreihe einer UV/Vis-Spektroskopie unterzogen und
der Anteil an Permeat in der Puﬀerlösung bestimmt. Es wurden jeweils 3 Proben zu
gleichen Bedingungen gemessen.
Abbildung 3.8: Schema der Permeationsmessung: u-förmige Röhrchen in Zellkulturplatte ent-
halten FITC-Dextranlösung (grüner Pfeil), die durch Diﬀusion in Umgebungs-
medium abgegeben wird und mittels UV/Vis - Spektroskopie detektiert wer-
den kann. Das Knicken des Röhrchens (roter Kreis) sollte dabei vermieden
werden.
Auswertung: Für die Messung der FITC bzw. TRITC Konzentration in der Um-
begungslösung wurde das UV/Vis Spektrometer von Genios von Tecan (Software
Magellan) verwendet. Aus den Ergebnissen der UV/Vis-Spektroskopie (gemessene
Konzentration in µg/µl) erfolgte die Berechnung der normierten Konzentrationswer-
te ausserhalb des Lumens (Co) bzw. des prozentualen Austausches von Dextran
bezogen auf die maximal mögliche Konzentration im Lumen (Ci, max. Konzentra-
tion ist 0,66 µg/µl) bei vollständigem Austausch. Die Reduktion des Messvolumens
durch wiederholte Probenentnahme wurde mit einer Volumenkorrektur (pro Messung
wurden 50µl vom Bezugsvolumen subtrahiert) berücksichtigt. Daraus lies sich un-
ter Beachtung der zurückgelegten Weglänge (Wandstärke) bzw. der Vorbehandlung
(ED) eine Diﬀusionsrate für eine deﬁnierte Konzentration ermitteln. Als Zeitpunkt
wurde t=1/2 gewählt, also die Zeit bei der die Konzentration des Modelmoleküls im
Umgebungsmedium 50% der Konzentration im Lumen entsprach.
3.5.12. Verwendete Statistik
Bei statistischen Vergleichen von mehr als zwei Gruppen wurde die Varianzanaly-
se nichtparametrisch nach ANOVA mit dem Kruskal-Wallis Test durchgeführt. Da-
bei gelten Ergebnisse als hoch signiﬁkant bei ein p-Wert (Signiﬁkanzwert/ Wahr-
scheinlichkeit) von p<0,001 (***), sehr signiﬁkant bei p<0,01 (**) und signiﬁkant
bei p<0,05 (*) verschieden voneinander. Die Ergebnisse werden als Mittelwert ±
Standardbweichung (MW±SD) bzw. Mittelwert±Standardfehler des Mittelwertes
(MW±SEM) von einer bestimmten Anzahl (n) Proben angeben.
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Überblick
Ziel der Arbeit war die Herstellung und Charakterisierung einer Nervenleitschiene,
basierend auf PHB, die dabei Anforderungen wie mechanische Stabilität, Biegsamkeit
sowie Sauerstoﬀ- und Nährstoﬀpermeabilität erfüllt und verschiedene topograﬁsche
sowie biomolekulare Funktionalisierungsmöglichkeiten bietet.
Die erzeugte Struktur sollte aus einer porösen Röhre bestehen, die den Austausch von
Nährstoﬀen, Metaboliten und Sauerstoﬀ unter Vermeidung der Zellinvasion aus der
Umgebung ermöglicht und während der Regeneration resorbiert werden kann. Die-
se Struktur sollte biegsam und über einen ausreichend langen Zeitraum mechanisch
stabil sein. Als interne Leitstrukturen (Lumenfüller) sollen PHB basierte Fasern die-
nen, die aufgrund zusätzlicher Oberﬂächenmodiﬁkationen biomolekulare Schlüssel-
reize einbringen, welche für eine stimulierte orientierte Regeneration sorgen könnten.
Mit Hilfe geeigneter in vitro Untersuchungen sollen erste Erkenntnisse zur Verträg-
lichkeit und biologischen Wechselwirkung gewonnen werden, um die Leitstruktur
weiter zu entwicklen bzw. für einen in vivo Ansatz vorzuschlagen.
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Abbildung 4.1: Kristallisationsverhalten
Der Einﬂuss von Nukleierungsmitteln auf die nicht-isotherme Kristallisation
Die DSC Untersuchungen wurden durchgeführt, um den Einﬂuss der NM auf das
Kristallisationsverhalten von PHB zu bestimmen und die Bedingungen zu ermitteln,
unter welchen die primäre Kristallisation beschleunigt bzw. die sekundäre Kristalli-
sation reduziert oder unterdrückt werden kann.
Die erste Testreihe erfolgte nicht-isotherm bei 20 K/min: Heizen: -60 °C auf 200 °C,
2min halten; Kühlen: -60 °C, 2min halten; Heizen: -60 °C auf 200 °C, 2min halten.
Aus den nicht-isothermen Schmelz-und Kristallisationskurven von PHB bzw. nuklei-
erter PHB konnten erste Einblicke in die Kristallisationsparameter Schmelztempera-
tur, Kristallisationstemperatur, Onsettemperatur und den entsprechenden Enthalpi-
en gewonnen werden.
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Für diese Untersuchungen wurden verschiedene NM zuvor mittels MC in PHB in
die Schmelze eingemischt. Der signiﬁkante Einﬂuss auf die Kristallisation unter Ver-
wendung von BN, THY sowie HAP im Vergleich zu bereits erprobten NM wie CDC,
ePHB und PEG (Daten hier nicht gezeigt) war deutlich erkennbar. Die deutlich zu
höheren Temperaturen verschobene Kristallisationstemperatur sowie die zunehmen-
de Peakschärfe für HAP, THY und BN stellt einen maßgeblichen Anhaltspunkt für
eine rasche und verbesserte Kristallisation im Vergleich zu reiner PHB dar. Es zeigte
sich, dass ein Anteil von 0,5Gew.-% ausreicht, um kristallisationsbeschleunigende
Eﬀekte zu erzielen (Daten für 1 bzw. 2Gew.-% nicht gezeigt).
Für den weiteren Versuchsverlauf wurde PHB pulverisiert und sorgfältig mit je
0,5Gew.-% Nukleierungsmittel gemischt, da in der spinntechnologischen Verarbei-
tung ebenfalls von Pulver, nicht von MC Proben, auszugehen war.
I) Nicht-isotherme Kristallisation mit und ohne NM:
(a) (b)
Abbildung 4.2: Einﬂuss der NM: a) DSC Kühlkurven bzw. b) DSC 2. Heizkurve für reine PHB
und BN, HAP bzw. THY nukleierte PHB mit einer Heiz- bzw. Kühlrate von
20K/min und einer Aufheiztemperatur von 200 °C
Der Eﬀekt von BN, HAP und THY auf das Kristallisationsverhalten von PHB wäh-
rend der nicht-isothermen Abkühlung ist in Abbildung 4.2 in den Kühlkurven und
den Kurven des zweiten Heizens dargestellt. In dieser Abbildung sind ausschließlich
die Proben mit 0,5Gew.-% aufgezeigt, da sich keine Veränderungen mit steigendem
NMGehalt bezüglich der Kristallisationsrate und -temperatur gezeigt hat. Die Quali-
tät des Nukleationseﬀektes ist deutlich anhand der Abkühlkurven in der Reihenfolge
BN > THY > HAP klassiﬁzierbar. Erwartungsgemäß zeigte sich der stärkste Ef-
fekt durch das Referenzmittel BN, welcher durch einen engen und sehr deﬁnierten
Kristallisationspeak angezeigt wird. Ebenfalls förderten die biokompatiblen Alterna-
tiven die Kristallisation in hohem Maße. Natürliche PHB kristallisierte unter diesen
Bedingungen kaum. Die darauﬀolgende sekundäre Kristallisation, welche für PHB
70
4.1.1 Das Kristallisationsverhalten von PHB
Tabelle 4.1: DSC Daten Kühlen für I) nicht-isotherme Kristallisation mit und ohne NM aus
den Abkühlkurven von 200 °C bei 20 K/min
Probe Tc [°C] Tc,o [°C] Hc [J/g] Xc [J/g]
PHB 56,2 89,5 14,5 9,9
PHB+BN 104,5 117,8 70,9 48,6
PHB+THY 87,9 105,9 54,1 37,1
PHB+HAP 65,3 98,9 30,7 21,0
Tabelle 4.2: DSC Daten 2. Heizen für I) nicht-isotherme Kristallisation mit und ohne NM aus
den 2. Heizkurven bis 200 °C bei 20 K/min
Probe Tm [°C] To [°C] Hc,c [J/g] Hm [J/g] Tg [°C]
PHB 172,6 158,2 63,9 78,4 4.6
PHB+BN 170,4 163,9 9,4 81,0 3,5
PHB+THY 169,4 162,3 22,8 78,3 4,4
PHB+HAP 172,6 158,5 47,0 77,8 3,9
aufgrund unvollständiger Kristallisation nach rascher Abkühlung bekannt ist, kann
deutlich als exothermer Peak in der Kurve des 2. Heizens deﬁniert werden.
Die daraus ermittelten Kenngrößen sind in Tabelle 4.1 für das Kühlen bzw. 4.2 für
das zweite Heizen gelistet. Nimmt man eine Schmelzenthalpie von PHB bei 100%
Kristallinität mit 146 J/g an, kann der Kristallinitätsgrad, wie unter Abschnitt 3.5.1
auf Seite 53 beschrieben, berechnet werden [105, 106]. Die berechneten Kristallisati-
onsgrade sind ebenfalls in Tabelle 4.1 aufgelistet.
Für reine PHB erhält man dabei einen Kristallisationsgrad von etwa 60-70%, in
Ausnahmefällen bis zu 80%.[105] Je höher der Anteil an kristalliner Fraktion nach
dem ersten Heizen und Kühlen, desto fortgeschrittener ist die primäre Kristallisation
bzw. desto mehr ist die sekundäre Kristallisation verhindert.
Für die mit BN nukleierten Proben konnte keine Kaltkristallisation nach dem zwei-
ten Heizen (exothermer Peak deutlich unter Tm) identiﬁziert werden. Daraus lässt
sich ableiten, dass die primäre Kristallisation vollständig abgeschlossen scheint und
BN sekundäre Kristallisationserscheinungen komplett unterdrücken kann. Diese Ver-
mutung wird durch den hohen Kristallisationsgrad von über 50% unterstützt.
Die mit THY nukleierten Proben zeigten einen vergleichbar hohen Kristallinitäts-
grad und demonstrieren damit einen ausgeprägten Nukleationseﬀekt auf PHB, trotz
des vorhandenen kleinen exothermen Peaks in der zweiten Heizkurve.
Im Gegensatz dazu repräsentierte HAP bei diesen Untersuchungen eine relativ schwa-
che Wirkung. Ein oﬀensichtlicher Peak der Kaltkristallisation verdeutlicht die beacht-
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liche Neigung zur sekundären Kristallisation. Der ermittelte Grad der kristallinen
Fraktion war mit etwa 21% entsprechend gering. In diesem Fall förderte die Zugabe
von HAP die primäre Kristallisation nur marginal.
In Anbetracht dieser Ergebnisse erschien das Schmelzspinnen stabiler Hohlfasern aus
PHB unter Verwendung von THY sehr aussichtsreich.
Der Einﬂuss der Aufheiztemperatur auf die nicht-isotherme Kristallisation
II) Nicht-isotherme Kristallisation als Funktion der Temperatur der Schmel-
ze:
Um den Einﬂuss der Temperatur auf die Kristallisation zu ermitteln, wurden DSC
Messungen mit variierender Aufheiztemperatur durchgeführt. Die Abbildungen un-
ter 4.3 auf Seite 73 stellen die Kühl- sowie die Heizkurven des 2. Heizens für die
Aufheiztemperaturen von 185 °C, 190 °C bzw. 200 °C dar, d.h. die Überhitzung der
Schmelze um 10, 15 bzw. 25K. In Abhängigkeit von der Aufheiztemperatur, die über
der Schmelztemperatur (175 °C) liegt, zeigt PHB unterschiedliche Mechanismen der
Keimbildung. Gemäß diesen Untersuchungen tritt die klassische Keimbildung über
heterogene Keime nur bei Temperaturen auf, die etwa 15-20K über der Schmelztem-
peratur von reiner PHB (ca. 175 °C) liegen.
Ohne diese Überhitzung, d.h. bei Temperaturen unter 190 °C, verbleiben oﬀensicht-
lich ausreichend inhärente Keime in der Schmelze und das Material kann mittels
Selbstnukleation in gleicher Weise kristallisieren wie unter Zugabe von Additiven.
Die NM zeigten bei Aufheiztemperaturen unter 190 °C keinen entscheidenen Einﬂuss
auf die Kristallisation, vermutlich jedoch auf die Sphärolithbildung (siehe 4.1.1 auf
Seite 76). Erst bei Temperaturen über 190 °C werden die homogenen Keime aufge-
schmolzen und zerstört, so dass die Kristallisation nicht an vorbestimmten Keimen
stattﬁnden kann. Die Keimbildung bei reiner PHB ist bei diesem Zustand (Schmelze
über 190 °C) sehr langsam, so dass in diesem Fall mittels NM als heterogene Keim-
bildner die Kristallisation initiert und deutlich beschleunigt werden kann.
Der Einﬂuss der Abkühlrate auf die nicht-isotherme Kristallisation
III) Nicht-isotherme Kristallisationskinetik als Funktion der KühlrateRc:
Um diese Untersuchung zu vervollständigen wurden DSC Messungen zur Quantiﬁzie-
rung der nicht-isothermen Kristallisationskinetik in Abhängigkeit von Überhitzung
und Kühlrate durchgeführt. Aufgrund der Tatsache, dass BN nicht biokompatibel ist
und daher nicht bei der Materialwahl für biokompatible Anwendungen berücksichtigt
werden kann, wurde BN bei dieser Serie ausgeschlossen.
Gemäß Tang et al. kann die relative Kristallinität, unter Formel 3.3 auf Seite 55
deﬁniert, als Funktion der Temperatur beschrieben werden [112]. Die Daten wurden
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(b)
(c)
Abbildung 4.3: Einﬂuss der Aufheiztemperatur: links DSC Kühlkurven und rechts zweites
Heizen für reine PHB und BN, HAP bzw. THY nukleierte PHB mit einer Heiz-
bzw. Kühlrate von 20K/min a) 185 °C, b) 190 °C und c) 200 °C, Kühlkurven
verinfacht beginnend ab 150 °C dargestellt
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dabei mittels DSC Software für alle Proben und für jede Kühlrate ermittelt. Um die-
sen Kurvenverlauf zu demonstrieren, zeigt die folgende Abbildung 4.4 die Daten der
relativen Kristallinität über der Temperatur nur für reine PHB (185 °C vs. 200 °C).
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Abbildung 4.4: Relative Kristallinität als Funktion der Temperatur für reine PHB, hier ge-
zeigt für variierende Kühlraten bei Aufheiztemperaturen von: a) 185 °C und
b) 200 °C
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Abbildung 4.5: Relative Kristallinität als Funktion der Zeit für reine PHB, hier gezeigt für
variierende Kühlraten bei Aufheiztemperaturen von: a) 185 °C und b) 200 °C
Ausgehend von diesen Daten kann die relative Kristallinität auch als Funktion der
Zeit gemäß Formel 3.4 auf Seite 55, hier ebenfalls nur für reine PHB in Abbildung 4.5
demonstriert, dargestellt werden. Es kann daraus geschlussfolgert werden, dass je
höher die Kühlrate ist, desto eher ist ein Beginn der Kristallisation zu verzeichnen
bzw. desto höher ist die Temperatur, bei der die Kristallisation startet. Eine rasch
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beginnende Kristallisation lässt auf eine höhere Wahrscheinlichkeit schließen, dass
die Kristallisation komplett abläuft und möglicherweise kleinere Kristallite geformt
werden, da diese keine Zeit zum Wachsen haben.
In Übereinstimmung mit vorhergehenden Aussagen konnte gezeigt werden, dass mit
einer Überhitzung der Schmelze über 190 °C die Kristallisation bei niedrigeren Tc be-
ginnt und dies dazu führt, dass dieser Prozess aufgrund der fehlenden bzw. zerstörten
Keime länger dauert.
Zur Bestimmung der nötigen Informationen hinsichtlich der Kristallisationskinetik,
insbesondere über die Zeit (t1), die notwendig ist, um die Kristallisation vollständig
ablaufen zu lassen bzw. die Kristallisationshalbzeit (t0,5), wurden die Xrel - Tempe-
raturkurven in Xrel-Zeitkurven transformiert. Die Berechnung der Zeit erfolgte wie
unter Formel 3.4 auf Seite 55 angegeben.
Um die verschiedenen Proben bei einer bestimmten Kühlrate Rc miteinander zu
vergleichen, sind Temperatur und Zeit für die Kristallisationshalbzeit bei Xrel=0,5
in Abbildung 4.6 bzw. 4.7 auf der Folgeseite gezeigt. Sämtliche Proben, die bis zu
185 °C aufgeheizt wurden, begannen bei wesentlich höheren Temperaturen zu kris-
tallisieren und erreichten die Kristallisationshalbzeit deutlich früher als die Proben,
die bis 200 °C aufgeheizt wurden.
Abbildung 4.6: Temperatur bei Kristallisationhalbwertszeit Xrel (0,5 erreicht) als Funktion der
Kühlrate für reine und nukleierte PHB, volle Symbole: 185 °C, leere Symbole:
200 °C
Während die 185 °C - Proben für Temperatur und Zeit bei einer deﬁnierten Rc die
gleichen Ergebnisse aufzeigten, erschienen die 200 °C - Proben sehr unterschiedlich.
Im Gegensatz zu HAP wiesen THY nukleierte Proben kaum Unterschiede in der Kris-
tallisationskinetik zwischen den 185 °C und den 200 °C Proben auf und demonstrier-
ten damit eine höchst eﬀektive Keimbildung. Die Ergebnisse der HAP nukleierten
Proben und der reinen PHB bestätigten das oben beschriebene Keimbildungs- und
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Kristallisationsverhalten: unabhängig von der Kühlrate konnte kein verbesserter Ef-
fekt beobachtet werden. Die Kristallisation begann stets bei niedrigen Temperaturen
und benötigte in den meisten Fällen doppelt so lange um Xrel=0,5 zu erreichen. In
Anbetracht der verschiedenen Keimbildungsmechanismen, die möglicherweise durch
HAP und THY induziert werden, könnte argumentiert werden, dass HAP ebenso gut
wie THY wirken würde, wenn es zuvor im geschmolzenen Zustand eingemischt wäre.
Dies wurde jedoch experimentell hier nicht nachgewiesen.
Die DSC Ergebnisse wurden veröﬀentlicht [157].
Abbildung 4.7: Zeit zum Erreichen der Kristallisationshalbwertzeit Xrel (0,5 erreicht) als
Funktion der Kühlrate für reine und nukleierte PHB, volle Symbole: 185 °C,
leere Symbole: 200 °C
Das Sphärolithwachstum unter Verwendung von NM
Mit Hilfe der Polarisationsmikroskopie wurde das oben beschriebene Kristallisati-
onsverhalten, d. h. die Sphärolithformation von reiner und nukleierter PHB optisch
untersucht. In Abbildung 4.8 a-d auf Seite 77 sind Aufnahmen der Proben gezeigt,
die bis 185 °C aufgeheizt (2 Minuten gehalten), anschließend mit 20 K/min gekühlt
und isotherm bei 110 °C (entspricht Tc für PHB) gehalten wurden. Im Vergleich dazu
zeigt Abbildung 4.8 e PHB Sphärolithe, die aus dem überhitzten Zustand von 200 °C
gebildet wurden.
Gemäß vorhergehender DSC Messungen gibt es keine Unterschiede hinsichtlich des
ermittelten Kristallisationsgrades. Reine PHB kristallisierte ebenso wie nukleierte
PHB, vorausgesetzt, die Aufheiztemperatur lag um 185 °C. Dennoch waren deutliche
Unterschiede in der Sphärolithgröße zu erkennen. Die existenten inhärenten Keime
waren ausreichend, um eine nahezu vollständige Kristallisation zu induzieren, führ-
ten aber zu deutlich größeren Sphärolithdurchmessern als unter Einsatz von NM. Im
Vergleich zu den Proben, die eine Überhitzung über den Schmelzpunkt von mehr als
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15 K erfahren hatten und die PHB typischen großen Sphärolithe aufwiesen, zeigten
die Sphärolithe der 185°C - PHB Proben signiﬁkant kleinere Durchmesser und bestä-
tigten damit den oben genannten Selbstnukleationseﬀekt. Die kleinsten Sphärolithe
waren erwartungsgemäß für die BN nukleierten Proben zu sehen [157].
(a) (b) (c)
(d) (e)
Abbildung 4.8: Sphärolithbildung bei einer Aufheiztemperatur von 185 °C unter Verwendung
von NM, isotherm bei 110 °C aufgenommen: a) reine PHB, b) PHB+BN,
c) PHB+HAP, d) PHB+THY sowie e) reine PHB abgekühlt von 200 °C,
graue Bereiche mit schwarzem Rand sind Lufteinschlüsse, die vom Heizen und
Abkühlen zwischen den Deckgläschen resultieren, für a-d) Maßstab=200 µm/
für e) Maßstab=100 µm
Zwischenergebnis:
 Das Kristallisationsverhalten von PHB ist im Wesentlichen von
der Verarbeitungstemperatur abhängig. Bei Prozesstemperaturen
unter 190 °C ist die Selbstkristallisation ohne NM ausreichend.
 Die PHB Kristallisation kann durch die gewählten biokompatiblen
Nukleationsmittel THY und HAP beeinﬂusst werden, insbesondere
bei Prozesstemperaturen über 190 °C.
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Abbildung 4.9: PCL als Blendkomponente
Zur Herstellung biegsamer abbaubarer Hohlfasern als auch Hohlstrukturen kann auf-
grund der inhärenten Sprödigkeit keine reine PHB verwendet werden, sondern muss
als Copolymer oder Blend verarbeitet werden. Als biokompatible, bioabbaubare und
medizinisch unbedenkliche Blendkomponente mit entsprechenden thermoplastischen
und mechanischen Eigenschaften wurde Poly(-caprolacton) (PCL) untersucht.
Aus der Lösung gegossene PHB/PCL Folien
Zur Bewertung der Eignung von PCL als Weichmacher wurden zunächst Folien aus
PHB/PCL verschiedener Zusammensetzungen aus Chloroformlösung gegossen. Die
Blendfolien waren im Vergleich zu PHB Folien nicht transparent, sondern opak weiß.
Die Schichtdicke der Folien betrug etwa 40µm. Die Verbesserung der mechanischen
Eigenschaften war bereits ohne mechanische Prüfung oﬀensichtlich. Die Blendfolien
waren im Vergleich zu PHB Folien dehnbar und ﬂexibel.
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Zugversuch
Aus den Folien wurden DIN gerechte Prüfkörper ausgestanzt und einer Zugprüfung
unterzogen. Die Abbildung 4.10 zeigt die Bruchdehnung sowie den E-Modul in Ab-
hängigkeit vom eingesetzten PCL Gehalt.
Alle Proben, die PCL enthielten, neigten zur lokalen Einschnürung (Querschnittsver-
jüngung) innerhalb der Messlänge nach dem Erreichen der Zugfestigkeit. Die Bruch-
dehnung entsprach der Dehnung, welche die Probe darüber hinaus bis zum Zerreißen
ertragen konnte. Bereits die Zugabe von 10Gew.-% PCL führte zu einer signiﬁkanten
Erhöhung der Bruchdehnung auf 14%; mit 30Gew.-% PCL sogar auf über 100%.
Die zugehörigen E-Moduli bestärken die Aussage - mit steigendem PCL Gehalt nä-
herten sich die mechanischen Kennwerte denen des duktilen PCL an. Die Werte für
50Gew.% PCL Zusatz folgten dem Trend bzw. den Erwartungen bei diesen Mes-
sungen nicht. Dies ist zunächst nicht erklärbar, konnte aber anhand späterer REM
Aufnahmen der Proben auf eine deutlich ansteigende Porosität der Folien zurückge-
führt werden. Mit steigendem PCL Gehalt stellte sich eine Porosität mit steigender
Porengröße, vermutlich aufgrund selektiver Verdampfungsprozesse, ein. Die porösen
Folien bieten dann keine DIN gerechte Querschnittsﬂäche, so dass die Ergebnisse der
Zugprüfung nur eine Tendenz aufzeigen konnten.
Mit steigendem PCL Anteil konnte die Bruchdehnung tendenziell auf ein Vielfaches
von PHB gesteigert werden. Der Einsatz von PCL wurde daher als erfolgverspre-
chend eingeschätzt, um ﬂexible Strukturen zu generieren. Zu prüfen war folglich das
Eigenschaftsproﬁl unter thermischer Verarbeitung sowie der Einﬂuss von PCL auf
das Kristallisationsverhalten von PHB bzw. die Mischbarkeit mit PHB.
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Abbildung 4.10: a) Bruchdehnung und b) E-Modul in Abhängigkeit des PCL Gehaltes, be-
stimmt an PHB/PCL Folien aus der Lösung gegossen
79
4 Ergebnisse
PHB/PCL Blendsysteme aus der Schmelze
In den Folgeversuchen wurde zunächst PHB und PCL Granulat in entsprechender
Zusammensetzung am MC in der Schmelze gemischt und extrudiert. In der ersten
subjektiven Auswertung entsprachen die erzeugten Strukturen bezüglich der Elasti-
zität nicht den durch die Folien geweckten Erwartungen. Dennoch konnte eine signi-
ﬁkante Steigerung des Biegeverhaltens durch Zugabe von PCL erreicht werden.
Abbildung 4.11: Biegefähigkeit der PHB/PCL Blends: Knotentest mit extrudierten
PHB/PCL 70/30 sowie reinem PHB Strang zeigt verbesserte Elastizität
und Verhinderung eines Sprödbruchs durch Zugabe von PCL
Die Abbildung 4.11 verdeutlicht die Veränderung der elastischen Eigenschaften. Wäh-
rend PHB bereits unter geringer Biegebeanspruchung einem Sprödbruch unterliegt,
weisen die PHB/PCL Blendstränge eine gewisse Biegefähigkeit auf. Die makrosko-
pisch sichtbaren, horizontal verlaufenden, weißen Streifen entstehen an Biegestellen
maximaler Beanspruchung und gelten als Zeichen einer gewissen irreversiblen Mate-
rialschädigung durch die Deformation, welche auch als Local Crazing bekannt ist.
Daher sind die Strukturen nicht als ﬂexibel, sondern als biegsam einzuordnen.
Abbildung 4.12: Granulat vs. Flocken: Gegenüberstellung des Ausgangsmaterials links: PHB
und PCL Granulat und daraus extrudierter Strang, rechts: ausgefälltes
PHB/PCL Blend und extrudierter Strang
Da es in Vorversuchen aufgrund des sehr viel niedrigeren Schmelzpunktes von PCL
(60 °C) und des fehlenden Mischvorgangs zu Entmischungserscheinungen im Kol-
ben der Biko-Spinnanlage kam, wenn Granulat als Ausgangsmaterial gewählt wurde,
wurden beide Polymere in entsprechender Zusammensetzung in Chloroform gelöst,
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anschließend in Methanol ausgefällt und die Flocken nach sorgfältiger Trocknung
zu Tabletten verpresst. Somit konnte eine Mischung auf kleinster Ebene und die Ent-
fernung niedermolekularer Bestandteile sowie Unreinheiten beider Polymere erzielt
werden. Aufgrund der hohen Verarbeitungstemperatur bestand kein Verdacht auf
Chloroformreste im fertigen Hohlfaden.
Die Proben wiesen statt der typisch gelblichen Färbung eine im ästehtischen Sinne
angenehme weiße Farbe auf, wie es die folgende Abbildung 4.12 verdeutlicht. Die
mittels MC extrudierten Blendstränge aus F70/30 bzw. F50/50 zeigten bereits beim
ersten Handling deutlich bessere Biegeeigenschaften als die Stränge, die aus Granulat
extrudiert wurden.
DSC Analyse
Zur genauen Untersuchung wurden DSC Analysen von PHB/PCL Blends, die aus
Granulat bzw. aus Flocken extrudiert wurden, durchgeführt. Die Abbildung 4.13
sind die Kühl- als auch die zweiten Heizkurven für verschiedene Zusammensetzungen
dargestellt. Die dazu gehörigen DSC Daten sind in Tabelle 4.3 auf der Folgeseite
dargestellt.
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Abbildung 4.13: Mischverhalten von PHB und PCL in Abhängigkeit des PCL Gehaltes bei
185 °C Aufheiztemperatur und einer Heiz- bzw. Kühlrate von 20K/min be-
stimmt: a) Kühlen b) 2. Heizen
Beide Komponenten zeigen in jedem Fall Nichtmischbarkeit: diese, in den zweiten
Heizkurven dargestellt, wird insbesondere durch das Auftreten von zwei Glasüber-
gangstemperaturen, bei Temperaturen die zu den Glasübergangstemperaturen der
Einzelkomponenten passen, deutlich. Mit steigendem PCL Gehalt wird der Glas-
übergang von PHB allerdings mit dem Schmelzbereich von PCL überlappt.
Die Kristallisationstemperatur von PHB (Aufheizen bis 185 °C) wird unter Zugabe
von PCL von 116 °C zu deutlich niedrigeren Temperaturen (zwischen 101 °C und
104 °C) verschoben und verweist damit auf einen störenden Eﬀekt des PCL auf die
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PHB Kristallisation.
Im Vergleich zur Bulkkristallisation sind die Kristallisationstemperaturen von PCL
ebenfalls für alle Blendzusammensetzungen zu niedrigeren Temperaturen verschoben
und weisen damit auf die Nichtmischbarkeit von PHB und PCL für Zusätze im
Bereich von 1-50Gew.-% PCL hin. Für einen PCL Anteil von 10 bzw. 20Gew.-%
erscheinen nur sehr kleine Exothermen (Kristallisationspeak, Hc) von etwa 0,5 J/g,
die in der Abbildung nicht sichtbar sind.
Tabelle 4.3: DSC Daten für IV) nicht-isotherme Kristallisation mit steigendem PCL Gehalt:
Probe PHB/PCL Tg [°C] Hm [J/g] Tc PHB/PCL [°C] Hc PHB/PCL [J/g]
PHB/- 0 116
-/PCL -60 68,6 29,9 54,6
G 90/10 85,1/0,5 103,7/27,5 69,7/<0,5
G 80/20 80,7/0,5 104,3/27,5 66,1/<0,5
G 70/30 59,6/15,9 101,0/27,0 50,3/15,2
G 60/40 50,4/21,5 101,0/26,1 41,7/19,4
G 50/50 39,4/27,8 103,8/26,3 34,4/26,4
Für die 70/30 Komposition, sowohl G70/30 als auch F70/30, sind zwei ausgeprägte
Exothermen, ebenfalls bei niedrigeren Temperaturen als für die Bulkkristallisation,
zu erkennen. Im Bereich dieser Zusammensetzung trat gemäß eigener DSC Untersu-
chungen, Abbildung 4.13, das Phänomen der fraktionierten Kristallisation auf (eben-
so bei PHB/PCL 75/25 sowie 65/35, Daten nicht gezeigt).
Typisch dafür ist ein Doppel- bzw. Mehrfachpeak in den Kristallisationskurven. Der
erste Krisallisationsschritt bei geringerer Unterkühlung bezieht sich hierbei auf die
Bulkkristallisation von PCL. Der folgende Kristallisationspeak bei deutlich ernied-
rigter Kristallisationstemperatur ist die Konsequenz fein verteilter PCL Phasen, die
sich in der PHB Matrix befanden. In dieser Zusammensetzung lag PCL tröpfchen-
artig fein dispergiert in der PHB Matrix vor, wie es die REM Aufnahme eines MC
70/30 Blends in Abbildung 4.14 auf Seite 83 veranschaulicht. Die Keimbildung in
den Tröpfchen wurde nicht bei der gleichen Kristallisationstemperatur induziert. Die
Kristallisation innerhalb der einzelnen Tröpfchen fand aufgrund des variierenden An-
teils und der unterschiedlichen Verteilung der inherent existenten bzw. der aus der
PHB Phase entzogenen Heterogenitäten bei unterschiedlichen Unterkühlungen statt.
Das Maß derartiger Kristallisationsschritte variierte und hing stark von der Anzahl
und Verteilung der Nukleationszentren in der PCL Phase ab.
Für einen deutlich höheren Anteil an PCL (>35Gew.-%) waren keine Anzeichen
einer fraktionierten Kristallisation erkennbar. Vermutlich coexistieren in dieser Zu-
sammensetzung beide Phasen in einer nahezu cokontinuierlichen Anordnung ohne
Tröpfchenbildung miteinander. Die DSC Analyse zeigte deutlich die klar getrennten
Kristallisationspeaks beider Komponenten und bestätigte damit die Nichtmischbar-
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keit auch für diese Zusammensetzung. Die in Tabelle 4.3 gelisteten Schmelz- und
Kristallisationsenthalpien belegen jeweils den entsprechenden Anteil von PHB bzw.
PCL.
Abbildung 4.14: REM Aufnahme der fraktionierten Kristallisation: bei einer Zusammenset-
zung von etwa PHB/PCL 70/30 liegt PCL tröpfenartig verteilt in der PHB
Matrix vor - die PCL Phasen liegen im Bereich von etwa 1-5µm, Maß-
stab=5 µm
(a) (b)
Abbildung 4.15: TEM Aufnahme eines PHB/PCL 70/30 Stranges aus a) Granulat und b) Flo-
cken als Ausgangsmaterial mit sichtbar feiner dispergierter PCL Phase, Maß-
stab=2 µm
Mit Hilfe der DSC Analyse wurde ebenfalls die Verschiebung der Kristallisations-
temperatur zu niedrigeren Temperaturen für F70/30 (90 °C), noch deutlicher als für
G70/30 (101 °C), gezeigt. Die PHB Kristallisation fand für F70/30 im Vergleich zu
G70/30 deutlich zeitverzögert und bei niedrigeren Temperaturen statt. Die fraktio-
nierte Kristallisation wurde für PCL in gleichem Maße beobachtet, jedoch in Ver-
83
4 Ergebnisse
bindung mit kleineren Tröpfchen wie die TEM Aufnahmen, siehe Abbildung 4.15,
veranschaulichen.
Zugversuch
Zur Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften wurden an extrudierten Fein-
strängen (Düse=0,7mm) aus Granulat ausgewählter Blendzusammensetzungen (PHB,
90/10, 70/30, 50/50) sowie an Extrudaten aus ausgefälltem PHB/PCL der Zusam-
mensetzung 70/30 (F70/30) Zugversuche durchgeführt.
Ziel dieser Untersuchung war die Überprüfung der Verbesserung der mechanischen
Eigenschaften im Vergleich zu reinem PHB und die daraus resultierende Auswahl
einer geeigneten Komposition, vor allem jedoch der Vergleich der Komponenten-
mischung in Abhängigkeit von der Ausgangssituation des Materials (Granulat vs.
Flocken).
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Abbildung 4.16: a) Bruchdehnung und b) E-Modul in Abhängigkeit des PCL Gehaltes, be-
stimmt an Extrudaten aus Granulat (G) bzw. Flocken (F) als Ausgangsma-
terial
Die Abbildung 4.16 zeigt die im uniaxialen Zugversuch ermittelten Kennwerte für
die Bruchdehnung sowie den E-Modul auf. Die Elastizitätserhöhung zeigte sich mit
ähnlicher Tendenz, wenngleich auch mit deutlich größerer Streuung der Werte. Das
hohe Dehnungsniveau der gegossenen Folien für die Zusammensetzung 70/30 spie-
gelte sich ebenso bei den extrudierten Strängen wider. Trotz sehr großer Streuung
der Werte zeigten die aus ausgefälltem Material hergestellten Stränge eine deutlich
höhere Bruchdehnung als die aus Granulat extrudierten Stränge. Die Ursache dafür
wurde vor allem auf eine bessere Phasenverteilung von PCL in der PHB Matrix zu-
rückgeführt, wie die Abbildung 4.15 bestätigte.
Bemerkenswert ist hierbei die Blendzusammensetzung bei 50/50. Die extrudierten
Stränge zeigen hier für diese Zusammensetzung erwartungsgemäß Dehnwerte im Be-
reich der Komponente PCL. Die extrudierten Proben zeigen nach der Einschnürung
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ein ausgeprägtes Dehnverhalten bis zum Bruch, nicht wie bei den Folien durch Poren
als Sollbruchstellen verfälschte Werte.
Für die folgenden thermoplastischen Verarbeitungsschritte mittels MC sowie Biko-
Spinnanlage wurden gemäß dieser Ergebnisse die durch Lösung und Ausfällung herge-
stellten Blends mit einer Zusammensetzung von F70/30 bzw. F50/50 verwendet. Die
Ergebnisse zur Charakterisierung der PHB/PCL Blends wurden veröﬀentlicht [158].
Zwischenergebnis:
 PCL und PHB bilden ein thermodynamisch nichtmischbares Blend.
 PHB/PCL Blends können bei 185 °C am MC gemischt und zu sta-
bilen Strukturen extrudiert werden.
 Das Biopolymer PCL wirkt keimreduzierend auf die PHB Kristal-
lisation während des Schmelzemischens.
 Ein PCL Zusatz von mindestens 30Gew.-% führt zu einer deutli-
chen Erhöhung der Bruchdehnung und resultiert in reversibel bieg-
samen Strukturen.
 Die Herstellung von PHB/PCL 70/30 und PHB/PCL 50/50 Blends
aus der Lösung als Ausgangsmaterial für die thermoplastische Wei-
terverarbeitung, resultierte in optisch und mechanisch verbesserten
Strukturen. Folglich wurden diese Blends für alle weiteren Verar-
beitungsschritte ausgewählt.
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Abbildung 4.17: Herstellung von Hohlstrukturen
Kolbenspinnversuche mit nukleierter PHB
Für die Umsetzung der mit Hilfe der DSC gewonnenen Erkenntnisse auf den Schmelz-
spinnprozess steht zwingend die Verringerung der Prozesstemperatur im Vorder-
grund. Da die bisher verwendete Extrusionsspinnanlage (siehe auch Abschnitt 2.8.6
auf Seite 31) prozessbedingt mindestens über 190 °C gefahren werden muss, um eine
ausreichende Schmelzeviskosität für das Schmelzspinnen von PHB zu garantieren,
wurden die folgenden Spinnversuche zu Erzeugung stabiler Hohlfasern an einer im
IPF konstruierten und gefertigten Kolbenspinnanlage (Biko-/ Kern-Mantel Spinnen)
durchgeführt.
Diese Spinnanlage bietet den großen Vorteil nur sehr kleine Mengen (10 g) im Labor-
maßstab und bei deutlich niedrigeren Temperaturen verspinnen zu können, da statt
des Extrusionsprozesses ein druckgeregelter Kolben den Austritt der Schmelze aus
der Düse verursacht. Mittels spezieller Düsenkonstruktionen und unter Verwendung
von Luft als Kernkomponente konnten stabile Hohlfasern aus reiner PHB sowie aus
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nukleierter PHB erzeugt werden, wobei die optimalen Parameter für die Verweil-
zeit, den Volumendurchsatz und die Abzugsgeschwindigkeit für das Erspinnen von
Einzelhohlfäden dabei experimentell bestimmt wurden.
Abbildung 4.18: Lichtmikroskopische Querschnittsaufnahmen aus Optimierungsexperimen-
ten: PHB-Faserquerschnitte sind teilweise inhomogen, instabil und neigen
zum Kollabieren, Maßstab=100 µm
Die Spinnversuche an der Kolbenspinnanlage erfolgten schließlich bei 183 °C bis max.
190 °C, 5-10 Minuten Verweilzeit, einem Volumendurchsatz von 25 bis 100 cm3/min
und einer Abzugsgeschwindigkeit von 25-50m/s. Anschließend wurden mit diesen
Parametern Spinnversuche mit drei Varianten der Lufteinbringung in den Hohlfaden
untersucht:
 Selbstansaugung der Luft aus dem Kolben für die 2. Komponente, welcher
ungefüllt ist (siehe Abbildung 2.15 auf Seite 35.
 Aktive Einblasung der Luft mit einem deﬁnierten Volumenstrom zur Erzeugung
optimaler Hohlfadengeometrien mit möglichst geringen Wandstärken.
 Befüllung und Stabilisierung des Hohlraumes durch eine zweite ﬂüssige Kom-
ponente, die nachträglich entfernt werden kann (z.B. Pﬂanzenöl).
Die Fasern, mit Hilfe einer Klemme gebündelt und entlang der Klemmenkante durch-
trennt, wurden im Lichtmikroskop visualisiert. Die Abbildung 4.18 zeigt lichtmikro-
skopische Querschnittsaufnahmen von Optimierungsversuchen. Die Faserquerschnit-
te sind noch inhomogen und die Wandstärken variieren stark bzw. sind instabil.
Nach Einstellung geeigneter Spinnparameter konnten stabile und homogene reine
PHB bzw. nukleierte PHB Hohlfasern erzeugt werden, wie Abbildung 4.19 veran-
schaulicht.
Das aktive Einströmen von regelbarer Druckluft erwies sich als beste Option, wenn-
gleich der Luftstrom sehr sorgfältig einzustellen ist. Die Luft-Selbstansaugung funk-
tionierte dagegen nur bedingt und aufgrund des begrenzten Luftvolumens nur kurz-
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zeitig. Das Biko-Schmelzspinnen unter Verwendung einer ﬂüssigen Kernkomponente
zeigte ebenfalls sehr gute Ergebnisse, wird allerdings aufgrund des erhöhten Arbeits-
und Reinigungsaufwandes nicht weiter in Betracht gezogen.
Abbildung 4.19: Lichtmikroskopische Querschnittsaufnahmen aus optimierten Spinnversu-
chen: Faserquerschnitte sind nahezu homogen und stabil für A) reine PHB
als auch für B) BN, C) HAP und D) THY nukleierte PHB, Maßstab=100 µm
Die Fasern, vergleichsweise PHB, PHB+HAP und PHB+BN, wurden mittels Zug-
prüfung hinsichtlich ihrer mechanischen Eigenschaften untersucht. Alle Varianten der
erzeugten Hohlfasern zeigten nur mangelhafte mechanische Eigenschaften (die Da-
ten sind hier nicht dargestellt). Auch mit erhöhter Kristallisationstemperatur und
beschleunigter Kristallisationsgeschwindigkeit ist PHB ein inhärent sprödes, steifes
Material und kann nur in sehr engen Grenzen durch eine geeignete Prozessführung
variiert werden. Für die Verbesserung des mechanischen Verhaltens muss daher eine
Materialvariation in Form eines Copolymers oder eines Blendsystems in Betracht
gezogen werden, um den mechanischen Anforderungen gerecht zu werden.
Kolbenspinnversuche mit PHB/PCL Blends
Analog zu den oben beschriebenen Spinnversuchen konnten aus PHB/PCL Blends
stabile Hohlfasern gesponnen werden, deren mechanische Eigenschaften denen reiner
bzw. nukleierter PHB Hohlfasern überlegen sind. Der Nachweis mittels mechanischer
Charakterisierung entﬁel an dieser Stelle mit Verweis auf die vorher beschriebenen
Ergebnisse im Abschnitt PCL Blends ( 4.16). Die Erzeugung biegsamer schmelzge-
sponnener Hohlfasern auf Basis von PHB konnte insbesondere unter Verwendung
von F70/30 gezeigt werden. Die Abbildung 4.20 auf der Folgeseite stellt schmelzge-
sponnene PHB Hohlfaser und PHB/PCL Blendhohlfaser vergleichend gegenüber.
Die Ergebnisse zum Schmelzspinnen von PHB als auch PHB/PCL Blends wurden
veröﬀentlicht [157, 158].
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(a) (b)
Abbildung 4.20: Elektronenmikroskopische Aufnahmen von Hohlfasern: a) PHB, Maß-
stab=500 µm und b) F70/30, Maßstab=100 µm
Mikroextrusion mit PHB/PCL Blends
Die Erzeugung größer dimensionierter Hohlstrukturen erfolgte mit Hilfe der Mikro-
extrusion am Mikrocompounder. Unter Verwendung spezieller Düsenpakete wurden
zylindrische Hohlkörper mit einem Innendurchmesser von 1,0mm bzw. 2,0mm und
einer Wandstärke von 250 bzw. 500µm erzeugt.
(a) (b)
Abbildung 4.21: REM Aufnahmen von extrudierten Röhren: F70/30 a) vor dem Herauslösen
von PVP, b) nach dem Herauslösen von 50Gew.-% PVP, siehe folgender
Abschnitt, Maßstab=200 µm
Auf die Herstellung derartiger Formkörper aus reiner PHB wurde aufgrund der
mangelhaften mechanischen Eigenschaften verzichtet und ausschließlich PHB/PCL
Blends (F) bzw. P(3HB-co-4HB) verarbeitet. Die gezeigten REM Abbildungen 4.21
zeigen Querschnittsaufnahmen der erzeugten Hohlstrukturen aus F70/30 vor und
nach dem Herauslösen von PVP. Die porösen Röhren zeichnen sich besonders durch
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eine homogene Wandstärke und eine symmetrische sowie mechanisch stabile Form
aus.
Zwischenergebnis:
 Sowohl aus reiner PHB als auch aus nukleierter PHB lassen sich
unter Beachtung eines deﬁnierten Prozessfensters stabile Hohlfa-
sern spinntechnologisch erzeugen.
 Reine PHB Fasern entsprechen hinsichtlich der mechanischen Ei-
genschaften jedoch nicht den gestellten Anforderungen.
 PHB/PCL Blends (F70/30, F50/50) können analog zu reiner PHB
zu Hohlfasern versponnen werden und weisen hinreichende mecha-
nische Eigeschaften auf.
 Mittels Mikroextrusion lassen sich größere homogene und stabile
Hohlstrukturen aus reiner PHB, F70/30 sowie F50/50 herstellen.
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Abbildung 4.22: Einstellen eines deﬁnierten Porensystems
Bei der Anwendung PHB basierter Hohlstrukturen als Tissue Engineering Scaﬀold
zur Nervenregeneration soll die Porosität nicht das Einwachsen von Zellen fördern,
sondern ausschließlich den Transport von ﬂuiden Nährstoﬀen und Stoﬀwechselpro-
dukten gewährleisten. Die Poren müssen daher im unteren Mikrometer bzw. Na-
nometerbereich liegen und ein interkonnektives System bilden. Dazu wurden un-
terschiedliche Methoden hinsichtlich der Einstellbarkeit einer deﬁnierten Porosität
sowie der Anwendbarkeit auf 3-dimensionale Objekte bzw. auf die hier verwendeten
Herstellungsprozesse evaluiert. Die Abbildung 4.23 zeigt mögliche Routen dazu auf.
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Abbildung 4.23: Ausgewählte Methoden der Porenbildung, Bildmaterial entnommen aus: Mit-
te unten [147], rechts oben [159], rechts unten [160]
Im Rahmen dieser Arbeit konnte mit verschiedenen genannten Methoden gezeigt
werden, dass Poren bzw. poröse Strukturen aus PHB bzw. PHB/PCL erzeugt werden
können. Während für schmelzgesponnene Hohlfasern prozess- und geometriebedingt
das Solid State Foaming bzw. die Kernspurmethode angewandet werden konnten,
wurde für extrudierte Hohlstrukturen das selektive Lösen einer Opferkomponente
etabliert. Die Details, Parameter sowie Ergebnisse zum Solid State Foaming bzw. zur
Kernspurmethode sind ausschließlich im Anhang, siehe Abschnitt A.3.1 auf Seite 180,
erläutert [161167].
Als thermoplastisch verarbeitbare, nicht mischbare und selektiv lösliche Komponente
konnte PVP mit PHB, P(3HB-co-4HB) und F70/30 sowie F50/50 mittels Mikrocom-
pounder erfolgreich verarbeitet werden. Nach dem Herauslösen des PVP in Wasser
verblieb eine poröse Struktur. In Abbildung 4.24 ist die Porosität in Abhängigkeit
des eingemischten PVP Anteils im Bruchquerschnitt extrudierter Röhren nach dem
Herauslösen von PVP dargestellt.
Die Porenform und -größe wurde rasterelektronenmikroskopisch als feinporig und
schwammartig beurteilt, wenn ein PVP Gehalt von mindestens 30Gew.-% zugesetzt
war. Der Zusatz von PVP erhöhte mit steigendem Gehalt deutlich die Viskosität
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der Schmelze. Während aus einer pastenartigen Schmelze (bei 10-50Gew.-%) stabile
Hohlstrukturen gut extrudierbar waren, führte ein PVP Zusatz von über 60Gew.-%
zu Schmelzebruch und limitierte somit den verwendbaren Porogenanteil auf maximal
50Gew.-%.
(a) (b) (c)
(d) (e)
Abbildung 4.24: Erzeugte Poren in Abhängigkeit des eingesetzen PVP Anteils veranschau-
licht an Bruchﬂächen extrudierter Röhren aus F70/30 mit unterschiedlichem
PVP Gehalt: a) 10Gew.-%, b) 20Gew.-% und c) 30Gew.-%, d) 40Gew.-%,
e) 50Gew.-%, Maßstab a) und b)=200 µm, c) bis e)=20 µm
Phasenkontinuität
Eine durchgehende Porosität, als Voraussetzung für die Nährstoﬀpermeation, wird
erst erreicht, wenn die zu lösende Komponente eine kokontinuierliche Phasenstruktur
aufweist. Dies ist gleichbedeutend mit einer Phasenkontinuität von 100%. Um den
für eine kokontinuierliche Struktur notwendigen Mindestanteil an PVP zu bestimmen
wurden Proben mit unterschiedlichen PVP Anteilen extrudiert und vor bzw. nach
dem 24 h Lösungsprozess trocken gewogen. Aus der Massediﬀerenz konnte nach For-
mel 3.5 auf Seite 65 die Menge an gelöstem PVP ermittelt und daraus Rückschlüsse
auf die Phasenkontinuität gezogen werden.
Die Abbildung 4.25 stellt die PVP Phasenkontinuität als Funktion des eingemischten
PVP Anteils dar. Es wird deutlich, dass ein vollständiges Herauslösen und damit die
Einstellung einer interkonnektiven Porosität ab einem PVP Gehalt von 40Gew.-%
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möglich wird. Die Unterschiede zwischen den Zugaben von 40, 50 bzw. 60Gew.-%
sind eher marginal in Bezug auf die Phasenkontinuität, welche bei allen nahezu
100% erreicht. Der PVP Anteil beeinﬂusst jedoch die Schmelzviskosität maßgeblich
und wird deutliche Unterschiede bezüglich des Permeationsverhaltens (Diﬀusionsge-
schwindigkeit) verursachen, da eine Verschiebung der Porengrößenverteilung durch
Erhöhung der zu erreichenden Porengröße sowie des Porenvolumens bei steigendem
Porogengehalt (Agglomerationen) zu erwarten ist.
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Abbildung 4.25: Phasenkontinuität, ermittelt an reinen PCL Proben mit unterschiedlichem
PVP Gehalt, MW±SD, n=4
Quecksilberporosimetrie
Die Ermittlung der Porencharakteristika als Zusatzinformation zur Phasenkontinui-
tät erfolgte mit Hilfe der Quecksilberporosimetrie exemplarisch an einer PHB/PCL
F50/50 Probe mit 30Gew.-% sowie einer Probe mit 50Gew.-% initialem PVP Gehalt.
Beide Proben wurden dem Lösungsprozess sowie einem anschließenden Trocknungs-
prozess unterzogen. Die Ergebnisse der Messung sind in der Tabelle 4.4 sowie in
Abbildung A.6 im Anhang dargestellt.
Erwartungsgemäß ist die Porenverteilung für die Probe mit geringerem PVP Gehalt
weniger breit und der mittlere Porendurchmesser kleiner. Mit steigendem PVP Ge-
halt steigt die Wahrscheinlichkeit der Agglomeration der PVP Phasen, so dass sich
größere Poren bzw. durchgehende Pfade ausbilden können. Die mittlere Porengröße
liegt im Bereich von 0,1 bzw. 0,5µm, was im Rahmen der Anwendung den gestellten
Anforderungen ausreichend entspricht. Das ermittelte Porenvolumen für 50Gew.-%
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PVP korreliert sehr gut mit der initialen PVP Menge, so dass davon ausgegangen
werden kann, dass der gesamte Anteil an PVP vollständig gelöst wurde. Für die Pro-
be mit 30Gew.-% PVP zeigt sich, dass aufgrund der fehlenden Phasenkontinuität
keine vollständige Lösung von PVP stattgefunden hat und das Porenvolumen kleiner
als die eingesetzte Menge an Porogen ist.
Tabelle 4.4: Ergebnisse der Quecksilberporosimetrie
Probe/ Material A) F50/50 B) F50/50
Anteil PVP [Gew.-%] 30 50
max. intrudiertes Hg-Volumen
bezogen auf Probeneinwaage [ml/g] 0,4 1,1
Gesamtporosität [%] 24,8 55,4
mittlere Porengröße [µm] 0,055 0,51
Zwischenergebnis:
 Unter Verwendung von PVP lassen sich Hohlstrukturen extrudie-
ren, die nach dem selektiven Lösen der Opferkomponente ein fein-
poriges System aufweisen. Auf das Schmelzspinnen ist diese Metho-
de aufgrund des starken Einﬂusses auf die Schmelzviskosität nicht
übertragbar.
 Um eine durchgehende Porosität zu erreichen, die einen Stoﬀ-
ausstausch ermöglicht, muss ein Mindestanteil von 40Gew.-% PVP
zugemischt werden.
 Mit Hilfe des Solid-State Foaming lassen sich Poren in extrudier-
te Röhren sowie in kleiner dimensionierten schmelzgesponnenen
Hohlfasern nachträglich einbringen.
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Abbildung 4.26: Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen
Permeationsfähigkeit
Die Bewertung des Permeationsverhaltens erfolgte zunächst mit Hilfe der Diﬀusion
des FITC-konjugierten Modelmoleküles Dextran. Für eine erste Tendenz wurden ex-
trudierte hydrophobe PCL Röhren als Model herangezogen. Die Abbildung 4.27 stellt
die ermittelte Dextrankonzentration, die im Umgebungsmedium detektiert werden
konnte, über der Diﬀusionszeit dar. In Abhängigkeit vom gelösten PVP Anteil (40,
50 bzw. 60Gew.-%), welcher die Porosität bzw. Porengrößenverteilung (Porenkanal-
länge) bestimmt, wurde die Diﬀusionsdauer maßgeblich bestimmt. Trotz der gleich
hohen Phasenkontinuität (> 90%) der Proben mit 40 bzw. 50 und 60Gew.-% PVP
zeigte sich doch ein unterschiedliches Permeationsverhalten. Mit steigendem PVP
Anteil (40<50<60Gew.-%) der herausgelöst wurde, stieg in gleicher Tendenz die
Permeationsfähigkeit. Für Proben mit erhöhtem PVP Anteil von 60Gew.-% zeigte
sich eine rasche beginnende Molekülpermeation, so dass bereits nach etwa 5 h 50%
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der Moleküle permeiert waren. Bei gleicher Wandstärke dauerte dies für die Proben
mit 50Gew.-% PVP etwa 10 h. Nach 24 h war der Stoﬀaustausch jedoch für Proben
mit 50 und 60Gew.-% PVP etwa gleich. Für die Proben mit 40Gew.-% initialem
PVP Gehalt zeigte sich ein deutlich zeitverzögertes und langsamer fortschreitendes
Permeationsverhalten (kleinerer Anstieg); ein Dextranaustausch von 50% wurde in-
nerhalb der Messdauer nicht erreicht.
Abbildung 4.27: Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: Permeation von Dextran
70 kDa am Modellröhrchen aus PCL mit initialem PVP Gehalt von 40,
50 bzw. 60Gew.-% PVP und einer Wandstärke von 250µm, MW±SD,
n=4,*n=2, normierte Konzentrationswerte ausserhalb des Lumens (Co) be-
zogen auf die maximal mögliche Konzentration im Lumen (Ci)
Die Vergrößerung des Diﬀusionsweges durch eine erhöhte Wandstärke resultierte er-
wartungsgemäß in einem verlangsamten Austauschprozess, wie die Abbildung 4.28
auf Seite 98 für Wandstärken von 250 und 500 µm bei gleicher Porosität (50Gew.-
%PVP) verdeutlicht. Die Verdopplung der Röhrenwandstärke führte zu nahezu ver-
doppelter Permeationsdauer bei gleicher Porosität. Vergleicht man beispielsweise die
Diﬀusionszeit bei einer Dextrankonzentration von 50% so kann die Diﬀussionszeit
von etwa 10 h bei 250µm auf ca. 20 h bei 500 µm abgeschätzt werden.
Im Gegensatz dazu resultierte die erfolgte Oberﬂächenhydrophilierung mit ED in
einer sichtbar beschleunigten Permeation. Die Diﬀusionszeit konnte mit erhöhter Be-
netzbarkeit stark verkürzt werden. Ein nahezu vollständiger Austausch der Moleküle
innerhalb von 24 h war damit für 250µm Röhren für den ED behandelten Zustand
realisierbar.
Die Abbildung 4.29 auf Seite 98 zeigt nun die ermittelten Diﬀusionszeiten für ausge-
wählte Proben (PCL sowie F50/50) mit 50 bzw. 60Gew.-% PVP, mit und ohne ED
Behandlung sowie mit Wandstärke 250 bzw. 500 µm für die Zeit t=0,5. Das entspricht
der Zeit, die nötig war um 50% der Ausgangskonzentration im Umgebungsmedium
zu erreichen und wurde für jede Messreihe, wie in Abbildung 3.8 dargstellt, mittels
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Abbildung 4.28: Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: Permeation von Dextran
70 kDa am Modellröhrchen PCL mit initialem PVP Gehalt von 50Gew.-%
PVP in Abhängigkeit von Wandstärke 250 vs. 500µm und Oberﬂächenbe-
handlung mit Ethylendiamin, MW±SD, n=4, normierte Konzentrationswerte
ausserhalb des Lumens (Co) bezogen auf die maximal mögliche Konzentra-
tion im Lumen (Ci)
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Abbildung 4.29: Diﬀusionszeit bei t=0,5 (entspricht der Zeit bei der die Konzentration des
Modelmoleküls im Umgebungsmedium 50% der Konzentration im Lumen
entsprach) in Abhängigkeit der Probenparameter: PCL vs. F50/50 und
F70/30, initialer PVP Anteil 50 bzw. 60Gew.-% PVP, Wandstärke 250 bzw.
500 µm sowie Oberﬂächenbehandlung mit Ethylendiamin, MW±SD, n=4
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Extrapolation ermittelt. Dieser Wert der Diﬀusionszeit bei t=0,5 soll einen Vergleich
der Proben ermöglichen, da die komplette Permeation des Modelmoleküles nicht für
jede Probe in messbarer Zeit stattfand. Der für die PCL Proben gefundene Trend
konnte für ausgewählte Röhren mit gleicher Wandstärke aus F50/50 und F70/30
bestätigt werden, wenngleich F50/50 sogar eine leicht erhöhte Permeationsfähigkeit
aufwies. Erwartungsgemäß zeigten die Röhren mit kleiner Wandstärke (250µm) und
zusätzlich hydrophilierter Oberﬂäche (ED) die beste Permeationsfähigkeit, wie in
Abbildung 4.29 dargestellt ist.
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Abbildung 4.30: Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: Permeation von Albumin am
Modellröhrchen PCL mit initialem PVP Gehalt von 50Gew.-% PVP in Ab-
hängigkeit von Wandstärke 250 vs. 500µm und Oberﬂächenbehandlung mit
Ethylendiamin, MW±SD, n=2, normierte Konzentrationswerte ausserhalb
des Lumens (Co) bezogen auf die maximal mögliche Konzentration im Lu-
men (Ci)
Analog dazu verlief die Permeationsuntersuchung mit Albumin (66 kDa), siehe Ab-
bildung 4.30. Es konnte gezeigt werden, dass Albumin ebenfalls die Röhrenwand
unterschiedlich schnell in Abhängigkeit von der Wandstärke durchdringt. Die einge-
stellte Porosität und die Oberﬂächenmodiﬁzerung zeigten ähnliche Tendenzen wie bei
der Dextranpermeation, jedoch streuten die Daten für diese Messungen sehr stark.
Es ist anzunehmen, dass BSA eine hohe Aﬃnität zu den hydrophoben Oberﬂächen
aufweist und auf dieser adsorbiert und daher in geringerer Konzentration permeiert.
Für F50/50 konnte ebenfalls an ausgewählten Proben die Permeation von BSA nach-
gewiesen werden; auch hier erschien das Permeationsverhalten im Vergleich zum stark
hydrophoben Modellröhrchen PCL deutlich verbessert. Die Daten sind im Anhang
unter Abschnitt A.3.3 auf Seite 182 dargestellt.
Es wurde aus diesen Versuchen geschlussfolgert, dass essentielle Biomoleküle, Stoﬀ-
wechselprodukte und vor allem Wachstumsfaktoren, die porösen Röhrenwände in
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angemessener Zeit durchdringen und für einen entsprechenden Nährstoﬀaustausch
sorgen können.
Formbeständigkeit und Biegeradius
Alle erzeugten porösen Röhrenstrukturen wiesen im ersten subjektiven Eindruck
für die Anwendung geeignete mechanische Eigenschaften auf. Die Strukturen waren
formstabil und besonders gut im nassen Zustand, wie später in biologischen Medien,
handhabbar.
Die ersten Untersuchungen hinsichtlich der Materialeigenschaft Formbeständigkeit
von PHB/PCL Blends (F50/50, F70/30) sowie P(3HB-co-4HB) wurden mit extru-
dierten Röhrchen durchgeführt. Damit sollte zunächst die Stabilität der Hohlstruk-
turen unterschiedlicher Materialkombinationen makroskopisch durch leichte Biegung
um 90° mit Hilfe einer Pinzette nach Lagerung in PBS bei 37 °C überprüft werden.
Proben, die sich komplett aufgelöst hatten oder nur noch fragmentarisch vorhanden
waren, wurden als instabil gewertet.
Die Proben aus den PHB/PCL Blends sowie die PCL Referenz konnten den Test
der Formbeständigkeit innerhalb von 16 Wochen bestehen; keine der Proben musste
während des Messzeitraumes als instabil gewertet werden. Die P(3HB-co-4HB) Pro-
ben zeigten sich jedoch bereits nach 2 Wochen instabil, zerbrachen bzw. lösten sich
danach schlierig auf. Dieser sehr rasche Abbau konnte folglich auf zu hohe Verar-
beitungstemperaturen (analog zu Blends bei 185 °C) und demzufolge auf thermisch
induzierten Abbau zurückgeführt werden. P(3HB-co-4HB) Proben, die anschließend
bei niedrigen Prozesstemperaturen (160 °C) kompoundiert wurden, waren stabil und
konnten der mechanische Charakterisierung unter physiologischen Bedingungen un-
terzogen werden.
Abbildung 4.31: Formbeständigkeit in PBS bei neutralem pH-Wert: extrudierte Röhrchen mit
Di=1 bzw. 2mm aus PCL, PHB/PCL Blends 70/30 und 50/50 sowie P(3HB-
co-4HB) nach 2 Wochen
Als besonders kritischer Punkt beim Aufbau von NLS wird der Biegeradius einge-
schätzt. Das Abknicken oder vorzeitige Kollabieren der Hohlstruktur hat katastro-
phale Folgen für den Regenerationsprozess, da der Flüssigkeitstransport unterbro-
chen und die Leitstruktur funktionsunfähig wird. Der minimale Biegeradius sollte
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daher so klein wie möglich sein, bevor die Struktur abknickt und im Rahmen kli-
nisch relevanter Biegeradien liegen.
Alle hergestellten porösen Röhren (Di=1 bzw. 2mm, Wandstärke=250 bzw. 500 µm)
waren sehr gut biegsam und zeigten eine reversible Verformung beim Abknicken.
Der minimal erreichbare Biegeradius lag für die getesteten Proben zwischen 2,5 und
10mm. Die Abbildung im Anhang A.10 auf Seite 184 zeigt die erreichten minimalen
Biegeradien von extrudierten porösen (50Gew.-% PVP) Hohlstrukturen in Abhän-
gigkeit von Materialauswahl, Durchmesser und Wandstärke.
Mechanische Stabilität unter physiologischen Bedingungen
Die weiterführenden Untersuchungen hinsichtlich der mechanischen Eigenschaften
von F50/50, F70/30 und P(3HB-co-4HB) wurden mit extrudierten porösen Röhren
(Di=1mm, Wandstärke 250 µm) durchgeführt. Hierbei sollte das mechanische Versa-
gen in Abhängigkeit der hydrolytischen Degradation nach Lagerung in PBS bei 37 °C
und 5%CO2 untersucht werden. Die folgenden Abbildungen 4.32 und 4.33 zeigen die
ermittelten Kennwerte in Abhängigkeit der Lagerdauer für pH7,4. Die ermittelten
Werte für pH6,0 sind aufgrund der nicht signiﬁkanten Unterschiede zu pH7,4 nicht
graﬁsch dargestellt. Die Darstellungen dazu, einschließlich der Kennwerte für analo-
ge Proben aus dem Referenzmaterial PCL, ﬁnden sich im Anhang unter A.3.4 auf
Seite 183.
Als Bewertungsgrundlage für die Formstabilität und die mechanische Festigkeit der
porösen Röhren wurden die maximale Kraftaufnahme (Bruch- oder Reißkraft) sowie
die Bruchdehnung ermittelt. Auf die Ermittlung der Zugfestigkeit wurde aufgrund
der nicht deﬁnierbaren Querschnittsﬂäche verzichtet. Alle PHB/PCL Blend Proben
zeigten ein ausgeprägtes Einschnürverhalten während der longitudinalen Zugbelas-
tung auf die Röhre, welches zu starker plastischer Deformation vor dem Zerreißen
führte.
Die Messung der Kraft sowie der Bruchdehnung verweist bei allen getesteten Pro-
ben auf einen hydrolytischen Abbau, welcher durch einen stufenweisen Abfall beider
Messgrößen während des Messzeitraumes von 16 Wochen gekennzeichnet wird. Am
deutlichsten ausgeprägt ist dieser Abbau bei den P(3HB-co-4HB) Proben. Nach 16
Wochen waren diese Röhren fragil und zeigten nur eine schwache mechanische Be-
lastbarkeit. Die maximal aufnehmbare Kraft sank im Messzeitraum um etwa 60%.
Im Gegensatz dazu demonstrierten die PHB/PCL Blends relativ stabile Eigenschaf-
ten. Die maximale Kraftaufnahme war in nahezu identischer Höhe und reduzierte sich
für beide Blends nur um ca. 14%. Die Blendproben tendierten insbesondere nach 2
Wochen Lagerung zu stark gestreuten Werten und einer Erhöhung der Kraftaufnah-
me, was vermutlich im Zusammenhang mit der Wasseraufnahme und Quellung von
PCL steht, jedoch nicht weiter untersucht wurde.
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Abbildung 4.32: Mechanische Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: maximale Kraft-
aufnahme über der Degradationszeit für n=5, MW± SD
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Abbildung 4.33: Mechanische Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: Bruchdehnung
über der Degradationszeit für n=5, MW± SD
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Für das Copolymer konnte dieser Eﬀekt nicht bei der Kraftaufnahme, allerdings bei
der Bruchdehnung beobachtet werden. Die Bruchdehnung war für F70/30 aufgrund
des höheren PHB Anteils deutlich geringer als für F50/50 und lag im Bereich der
weniger stabilen Copolymerproben.
Zwischenergebnis:
 Die mittels PVP erzeugten porösen Röhren sind permeabel für
Moleküle in der Größenordnung essentieller Nährstoﬀe und Stoﬀ-
wechselprodukte.
 Die Versorgung von Zellen im Röhreninneren ist damit prinzipiell
möglich.
 Die porösen Röhren weisen nach 16-wöchiger hydrolytischer De-
gradation eine ausreichende Formbeständigkeit auf.
 Die mechanischen Eigenschaften beider Blends scheinen nach 16-
wöchiger hydrolytischer Degradation für die Anwendung akzepta-
bel. Der Materialabbau wird durch die verringerte Kraftaufnahme
und Bruchdehung bei allen Proben deutlich angezeigt, insbesonde-
re bei den P(3HB-co-4HB).
 Weiterführende in vitro Studien wurden aufgrund dieser Ergebnisse
ausschließlich an F50/50 durchgeführt.
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4.2. Biomolekulare Oberﬂächenmodiﬁzierung und
biologische Evaluierung
4.2.1. Oberﬂächenmodiﬁzierung am Dünnschichtmodell
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Abbildung 4.34: Oberﬂächenmodiﬁzierung
Ziel der Oberﬂächenbehandlung war die Generierung reaktiver funktioneller Gruppen
auf der Oberﬂäche in einem ersten Schritt, um eine folgende speziﬁsche Proteinan-
bindung im zweiten Schritt zu ermöglichen. Neben Hydroxyl- und Carboxylgruppen
eignen sich dafür insbesondere primäre Aminogruppen.
Im Rahmen einer Masterarbeit wurden grundlegende Untersuchungen zur biomoleku-
laren Funktionalisierung am planaren Modell (Dünnschichten, Folien) durchgeführt
und diskutiert [154]. Dabei wurden verschiedene Strategien zur Oberﬂächenmodiﬁzie-
rung verfolgt. Sowohl das Ammoniak-Niederdruckplasma als auch die nasschemische
Behandlung mit Ethylendiamin bzw. Natronlauge wurden als geeignete Methoden
evaluiert, um funktionelle Gruppen auf PHB Oberﬂächen zu generieren. Dabei wurde
mit Hilfe der XPS Messung die veränderte atomare Zusammensetzung der Oberﬂäche
und unter Verwendung der dynamischen Kontaktwinkelmessung die Änderung der
104
4.2.1 Oberﬂächenmodiﬁzierung am Dünnschichtmodell
Benetzbarkeit der Oberﬂäche analysiert. Wesentliche Ergebnisse aus dieser Arbeit
werden hier vorgestellt.
Die Abbildung 4.35 soll die möglichen Routen aufzeigen, um sowohl Proteine als
auch Wachstumsfaktoren gezielt an PHB Oberﬂächen anzukoppeln.
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NaOH: OH, COOH 
Ethylendiamin: NH2 
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EDC/NHS: COOH 
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Abbildung 4.35: Strategien der Oberﬂächenfunktionalisierung, adaptiert nach [154]
Niederdruckplasmabehandlung
Durch Ammoniakplasma kann in die Oberﬂäche von PHB gezielt Stickstoﬀ einge-
bracht werden. Durch Variation der Plasmabedingungen ist ein Gesamtstickstoﬀein-
trag im Bereich von bis zu 9 at% einstellbar, siehe Anhang A.3.6 auf Seite 185. Für
die kovalente Anbindung von Proteinen ist jedoch nicht der Gesamtstickstoﬀ ent-
scheidend, sondern der Anteil von primären Aminogruppen. Der in den Versuchen
erzielte maximale NH2 Eintrag betrug 1 at%.
Nasschemische Behandlung
Natronlauge (NaOH): Durch die basische Verseifung der Estergruppe mit NaOH
entstehen Hydroxyl- und Carbonsäuregruppen. In Abhängigkeit von der Konzen-
tration der NaOH Lösung sowie der Behandlungsdauer kommt es zur gewünschten
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Spaltung einiger Estergruppen bis hin zu starken Degradationserscheinungen des Ma-
terials. Aus der Literatur ist diese Methode daher mit verschiedenen Zielstellungen
bekannt: Beschleunigung des enzymatischen Abbaus, Verbesserung der Zelladhäsion
durch Hydrophilierung, Steigerung der Proteinadsorption [168173].
Abbildung 4.36: Reaktion von PHB mit Wasser unter basischer Katalyse, übernommen
aus [154]
Bei der Natriumhydroxidbehandlung konnte mit Hilfe der XPS keine chemische Ver-
änderung der PHB-Oberﬂäche nachgewiesen werden. Durch Kontaktwinkelmessung
konnte aber indirekt die Modiﬁzierung durch das veränderte Benetzungsverhalten
gezeigt werden. Durch die Natriumhydroxidbehandlung verringerte sich der Fort-
schreitwinkel von 85° auf 72°. Bei sehr langen Behandlungszeiten fand ein Ätzen der
Oberﬂäche statt, was zu einer hohen Rauheit der Oberﬂächen führte. Durch die ge-
wählten Ammoniakplasma- und Ethylendiaminbehandlungen wurde das Benetzungs-
verhalten stärker verändert. Dabei verringerte sich der Fortschreitwinkel jeweils auf
etwa 53°.
Ethylendiamin (ED): Bei der Behandlung mit ED kann die Einführung von Ami-
nogruppen in die Oberﬂäche umgesetzt werden. Eine Aminogruppe des Diamins rea-
giert dabei mit einer Estergruppe von PHB zum Säureamid, wobei die zweite Ami-
nogruppe des Diamins zur Anbindung von Proteinen zu freien Verfügung steht.
Abbildung 4.37: Mögliche Reaktion von ED und PHB, übernommen aus [154]
Neben der kovalenten Anbindung kann es ebenfalls zur Ausbildung einer ionischen
Bindung zwischen protonierter primärer Aminogruppe und negativ geladenem Pro-
tein kommen. Auch hier kann neben der Spaltung der Estergruppen von PHB ein
Abbau des Materials eintreten. Die Reaktion wird entscheidend von der Art des Dia-
mins und der Kristallinität des Materials bestimmt [174176]. Der Anteil an einge-
brachten Aminogruppen wird vor allem durch die Behandlungsparameter wie Dauer,
Konzentration des Amins, verwendetes Lösungsmittel, pH-Wert und Temperatur be-
stimmt [177, 178].
Mit wässriger Ethylendiaminlösung konnte ebenfalls Stickstoﬀ in die Oberﬂäche von
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PHB eingebracht werden. Der dabei erzielte Gesamtstickstoﬀgehalt ist jedoch deut-
lich kleiner als der durch Ammoniakplasma generierte. Der höchste Stickstoﬀeintrag
mit etwa 1 at% wurde mit 50%iger Ethylendiaminlösung bei 50 °C erreicht. Der An-
teil von primären Aminogruppen beträgt dabei aber nicht wie erwartet 50% sondern
nur etwa 20% nach dem Spülen mit Wasser. Der erzielte N- und NH2 Eintrag durch
die Ethylendiaminbehandlung ist also deutlich kleiner als der mit Plasmabehandlung
mögliche.
Der Vorteil der Ethylendiaminbehandlung gegenüber der Plasmabehandlung ist je-
doch, dass hierbei keine Einschränkungen bezüglich der Probengeometrie bestehen.
Somit stellt die Behandlung mit Ethylendiamin eine anwendbare Methode zur Mo-
diﬁzierung der Innenseiten von PHB-Hohlfasern und Röhren dar.
Tabelle 4.5: Mit XPS ermittelter Stickstoﬀeintrag in PHB-Folien durch verschiedene Behand-
lungen mit Ethylendiamin, *1,5 h in Wasser gespült
Behandlung Dauer [h] Temperatur [°C] N [at%] NNH2/Ngesamt [%]
5% ED/Wasser 2h 20 0,4 0
5% ED/Wasser 2h 50 0,6 15
5% ED/Wasser 4h 50 0,7 17
5% ED/Wasser* 2h 50 0,7 13
50% ED/Wasser 2h 20 0,7 13
50% ED/Wasser 2h 50 1,1 36
50% ED/Wasser 4h 50 1,0 22
50% ED/Wasser* 2h 50 0,8 19
Hydrogelreservoir: Eine weitere Möglichkeit der Funktionalisierung des Lumens
besteht in der speziﬁschen Biomolekülkopplung im Röhreninneren unter Verwendung
eines Molekülreservoirs in Form einer star-PEG Heparin Hydrogelschicht. Das Hy-
drogel bietet den entscheidenden Vorteil heparinvermittelt Wachstumsfaktoren und
Proteine zu integrieren und diese gezielt freizusetzen [179, 180].
Die Beschichtung mit star-PEG Heparin Hydrogel erfolgte daher als vorläuﬁger Ver-
such zu Demonstrationszwecken, siehe Anhang A.2.1 auf Seite 175. Dazu wurde
das Gel in das Lumen eines extrudierten Röhrchens blasenfrei injiziert und folgend
ein mit Sigmacote hydrophobiertes Glaskapillar eingeführt, welches mit Hilfe von
schlauchartigen Abstandshaltern zentrisch ﬁxiert wurde. Nach Vernetzung des Gels
wurde das Glaskapillar entfernt, so dass ein freies Lumen entstand.
Die ﬂuoreszenz-markierte star-PEG Hydrogelschicht konnte mit Hilfe der Fluores-
zenzmikroskopie in der Abbildung 4.38 visualisiert werden.
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Abbildung 4.38: star-PEG Heparin Hydrogel als Molekülreservoir im Lumen einer nicht porö-
sen sowie porösen PHB/PCL Röhre, dargestellt sind fotograﬁsch die Befül-
lung, sowie ﬂuoreszenzmikroskopische Aufnahmen des ﬂuoreszenz-markier-
ten Gels (grün) als Schicht im Lumen und z. T. ausgefüllte Poren, Maß-
stab=50 µm
Zwischenergebnis:
 Sowohl mit einer Niederdruckplasma- als auch mit einer nassche-
mischen Behandlung können funktionelle Gruppen, die für die ko-
valente Anbindung biologisch relevanter Moleküle wichtig sind, ge-
neriert werden.
 Die Ammoniakplasmabehandlung kann auf PHB Oberﬂächen ge-
zielt Stickstoﬀ bis zu 9 at% einbringen und gilt damit als die eﬃ-
zienteste der getesteten Behandlungen.
 Der eingebrachte Stickstoﬀgehalt ist für eine ED Behandlung gerin-
ger als für die Niederdruckplasmabehandlung, allerdings für schwer
erreichbare Geometrien hervorragend einsetzbar.
 Die Behandlung mit Natronlauge resultiert ebenfalls in funktionel-
len Gruppen, diese scheinen jedoch für die Anbindung von ECM
Proteinen im Vergleich zu Aminogruppen eine untergeordnete Rol-
le zu spielen.
 Die Beschichtung des Lumens mit einem beladbaren star-PEG Hy-
drogel konnte prinzipiell gezeigt werden und eröﬀnet damit eine
weitere Route der gezielten Zugabe von Proteinen oder Wachs-
tumsfaktoren.
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4.2.2. Proteinimmobilisierung am Dünnschichtmodell
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Abbildung 4.39: Immobilisierung von Proteinen
Beispielhaft wurden erste Anbindungsversuche an modiﬁzierten und nicht modiﬁzier-
ten PHB Oberﬂächen (Plasma sowie NaOH) mit Fibronektin durchgeführt. Sowohl
die rein adsorptive als auch die kovalente Proteinanbindung konnte prinzipiell de-
monstriert und die unterschiedliche Bindungsstärke auf verschiedenen modiﬁzierten
Oberﬂächen mit Hilfe von Verdrängungsexperimenten verdeutlicht werden.
Die auf den Oberﬂächen beﬁndliche Proteinmenge wurde mit komplementären Ver-
fahren, siehe dazu Anhang A.2.1 auf Seite 176 quantiﬁziert. Es konnten charakteris-
tische Abhängigkeiten von den Modiﬁzierungsverfahren aufgezeigt werden. Die mit-
tels Hochleistungsﬂüssigkeitschromatographie (HPLC) bestimmte Fibronektinmen-
ge auf unbehandelten und mit Ammoniakplasma behandelten PHB Dünnschichten
war etwa gleich groß. Die Proteinquantiﬁzierung mittels Fluoreszenzmarkierung im
Verdrängungsexperiment, siehe Anhang A.15 auf Seite 188 konnte nachweisen, dass
Fibronektin sehr gut auf den mit Ammoniakplasma behandelten PHB Oberﬂächen
haftet und nicht durch PBS abgelöst wird bzw. gegen BSA ausgetauscht wird. Die
mit Ammoniakplasma behandelten PHB Oberﬂächen ermöglichen prinzipiell eine ko-
valente Bindung von Proteinen über primäre Aminogruppen, jedoch spielen bei der
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Proteinanbindung auch ionische Wechselwirkungen eine Rolle. Fibronektin adhäriert
aufgrund von hydrophoben Wechselwirkungen ebenfalls auf unbehandeltem PHB.
Im Gegensatz dazu ﬁndet bei den unbehandelten hydrophoben Proben jedoch ein
Austausch gegen BSA statt. Die Bindungsstärke ist daher nicht ausreichend stark.
Die Wechselwirkungen zwischen Protein und Oberﬂäche sind jedoch stark genug, so
dass in PBS kaum eine Desorption von Fibronektin auftritt.
Die Proteinquantiﬁzierung für zwei unterschiedliche Natriumhydroxidbehandlungen
(5min vs. 30min) zeigte etwa die gleichen Fibronektinmengen auf den PHB Ober-
ﬂächen. Der Mittelwert der Proteinmenge auf den unbehandelten Proben war je-
doch deutlich größer als für die NaOH behandelten Proben, siehe Anhang A.16 auf
Seite 188. Die nach dem Verdrängungsexperiment auf den unbehandelten Proben
zurückbleibende Proteinmenge ist größer als auf den mit Natronlauge behandelten
Proben. Fibronektin wird jedoch in den Versuchen nicht vollständig gegen BSA aus-
getauscht, sondern bleibt aufgrund anderer Wechselwirkungen auf den Oberﬂächen
zurück.
Zwischenergebnis:
 Sowohl die rein adsorptive als auch die kovalente Proteinanbin-
dung konnte im Fibronektinmodell prinzipiell mit den gewählten
Methoden demonstriert werden.
 FN adhäriert in gleichen Mengen auf unbehandelten und plasmabe-
handelten Oberﬂächen. Im Vergleich zur unbehandelten Oberﬂäche
zeigten NaOH behandelte Proben deutlich geringere FN Konzen-
trationen.
 Auf den PHB Oberﬂächen erzeugte primäre Aminogruppen, z. B.
durch die Ammoniakplasmabehandlung, können FN kovalent bin-
den und bildet damit eine gegen Verdrängung stabile Bindung.
 Die Behandlung mit NaOH zeigte einen konträren Eﬀekt: selbst
nach Verdrängung wiesen unbehandelte Proben deutlich größere
FN Mengen als behandelte Oberﬂächen auf.
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Abbildung 4.40: In vitro Evaluierung poröser NLS
In vorläuﬁgen Zellstudien wurden zunächst mit einer Fibroblasten Zelllinie erste
Hinweise auf das Adhäsions- und Überlebensverhalten auf bzw. in porösen Röhren
gewonnen. Fibroblasten gelten zwar als kompetitive Zellen im axonalen Regenerati-
onsprozess, sezernieren jedoch Faktoren, welche für die Schwann-Zell Migration eine
wichtige Bedeutung haben [2]. Auf der Röhrenaußenseite adhärierte Fibroblasten
scheinen daher durchaus erwünscht, wenn sezernierte und lösliche Faktoren durch
die Röhrenwand permeieren können.
Toxizität und Adhäsion
In vorläuﬁgen Zellstudien wurde die Adhäsion der Fibroblasten als auch die Toxi-
zität des Materials in Abhängigkeit verschiedener Oberﬂächenmodiﬁkationen visuell
überprüft. Die Abbildung 4.41 zeigt die Zelladhäsion auf unterschiedlich behandelten
porösen F50/50 Oberﬂächen (aufgeschnittene Röhre) nach 48 h Kultivierungsdauer.
Eine statistische Versuchsauswertung mittels Zellzählung erfolgte bei diesem Versuch
nicht. Auf allen Oberﬂächen konnten prinzipiell überwiegend adhärierte und vitale
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Abbildung 4.41: cLSM Aufnahme der Fibroblasten Adhäsion nach 24 h auf unterschiedlich
behandelter poröser PHB/PCL 50/50 Oberﬂäche als life-dead staining (le-
bende Zellen grün, tote Zellen rot): A) Referenz, keine Behandlung; B) FN;
C) ED; D) ED+FN
Zellen nach 24 h als auch nach 48 h detektiert werden, wie die Abbildung 4.41 durch
grüne Färbung für lebende Zellen verdeutlicht. Dabei fanden sich jedoch scheinbar
weniger lebende Zellen auf den unbehandelten (A) als auf FN (B) behandelten Ober-
ﬂächen. Die Anzahl toter Zellen (rot) schien für die unbehandelten Probe (A) als auch
für die adsorptiv FN beschichteten Probe (B) etwas höher als für die hydrophilierten
(C) bzw. die hydrophilierten mit FN beschichteten Proben (D). Die Anzahl toter
Zellen erschien für die unbehandelten Proben recht hoch im Vergleich zu den modi-
ﬁzierten Varianten, bei denen die Anzahl nicht vitaler Zellen stets vernachlässigbar
klein im Verhältnis zu lebenden Zellen war. Insbesonders bei den ED behandelten
Proben waren sehr wenige tote Zellen zu beobachten. Die Mehrheit der Zellen auf
den ED behandelten Oberﬂächen wies jedoch eine eher untypische runde Morpholo-
gie auf, die darauf hindeutet, dass die Zellen sich nicht bzw. erst verzögert spreiteten.
(a) (b)
Abbildung 4.42: REM Aufnahme der Zellmorphologie für Fibroblasten nach 24 h auf un-
terschiedlich behandelter poröser PHB/PCL 50/50 Oberﬂäche: a) FN,
b) ED+FN
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Die FN Beschichtung hebt sich jeweils in beiden Fällen (FN, ED+FN) mit deutlich
erhöhter Zelladhäsion und geringerem Zellsterben sowie typisch polygonaler Zellmor-
phologie erwartungsgemäß als überlegen ab. Zur detailierten Ansicht der Morphologie
zeigen die REM Aufnahmen in Abbildung 4.42 einzelne Fibroblasten auf dem porösen
Substrat, welches in a) nur mit FN beschichtet und in b) mit ED und FN behandelt
wurde. Auf beiden Substraten sind ﬁbroblastentypisch gespreitete polygonale Zellen
sichtbar. Die Formation sogenannter Focal Adhesions (Zell-Matrix-Verbindungen
aus Proteinkomplexen) wird durch die Ausbildung und Anhaftung von Filopodien
(faserartige Fortsätze an den Zellen) an das Substrat verdeutlicht und weist auf ein
normales Zellkulturverhalten hin.
Permeationsnachweis
In einer zweiten Zellstudie wurde die Permeationsfähigkeit für essentielle Nährstof-
fe und Sauerstoﬀ indirekt über das Überleben von Fibroblasten in verschlossenen
porösen Röhren (F50/50) gezeigt. Um etwaige Wechselwirkungen aufgrund der FN
Beschichtung zu vermeiden, wurde dieser Versuch ausschließlich mit unbehandelten
Proben durchgeführt.
Abbildung 4.43: cLSM Aufnahmen der Fibroblasten nach 24 h bzw. 7 d als life-dead staining
(lebende Zellen grün, tote Zellen rot) im Permeationsversuch
Unter Verwendung verschiedener Medium-Kombinationen in Lumen und Umgebung
wurden positive (+Ktrl., alle Zellen lebend) und negative (-Ktrl., alle Zellen tot)
Kontrollzustände herbeigeführt und mit dem verschlossenen Modell nach 7 Tagen
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Kultivierungsdauer verglichen. Die wachstumfördernde bzw. -hemmende Wirkung
des Mediums, welches unterschiedliche Nährstoﬀzusätze enthielt, wurde zuvor getes-
tet und ist im Anhang unter der Abbildung A.18 auf Seite 189 veranschaulicht.
In der Abbildung 4.43 auf Seite 113 verdeutlichen repräsentative cLSM Aufnah-
men die Zellvitalität unter den entsprechenden Bedingungen. Da aufgrund der hohen
Zelldichte auf einigen Proben die Zellzählung erschwert war, wurde die prozentuale
zelluläre Oberﬂächenbedeckung (ZOB) als Vergleichswert aus 3 Versuchen mit n=9
ermittelt, siehe Abbildung 4.44.
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Abbildung 4.44: Prozentuale zelluläre Oberﬂächenbedeckung als indirekter Nachweis für Zell-
vitalität und Proliferation von Fibroblasten, kultiviert in geschlossenen po-
rösen F50/50 Röhren, cM und xM repräsentieren den Nährstoﬀgehalt im
Medium im Lumen/Umgebungsmedium, MW± SEM, n=9,*** p<0,001
In den Kontrollgruppen mit oﬀenen Röhrenenden überlebten und proliferierten (cM)
bzw. starben (xM) die Zellen erwartungsgemäß entsprechend der verwendeten Medi-
en, die im Lumen bzw. im Umgebungsmedium eingesetzt wurden. Für das geschlos-
sene Systeme mit nährstoﬀhaltigem Medium cM im Lumen- als auch Umgebungs-
medium (cMcM) konnte eine statistisch hoch signiﬁkante erhöhte ZOB im Vergleich
zur Startkondition ermittelt werden. Im Vergleich zur Positivkontrolle waren die ver-
schlossenen cMcM Probe nach 7 Tagen jedoch tendenziell mit weniger Zellen besie-
delt. Für die Proben, die zunächst nährstoﬀfreies Medium xM im Lumen und cM in
der Umgebung hatten (xMcM), konnte ebenfalls eine hohe Zellvitalität sowie Proli-
feration bestimmt werden. Diese Daten sind nicht jedoch signiﬁkant im Vergleich zur
Startbedingung. Unter der Bedingung nur xM als Umbegungsmedium vorzuﬁnden,
wurde das Zellsterben für alle Proben dieser Reihe (Negativkontrolle xM, cMxM)
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beobchtet.
Die Zellsterblichkeit erscheint für alle Bedingungen im Vergleich zur Startbedingung
gleich hoch; es konnten keine statistisch signiﬁkanten Unterschiede bestimmt werden.
Es konnte nachgewiesen werden, dass in beidseitig verschlossenen Röhren nach 7 Ta-
gen Fibroblasten überleben sowie in der Lage sind zu proliferieren, insofern nähr-
stoﬀreiches Medium im Umgebungsmedium zur Verfügung steht.
Zwischenergebnis:
 Fibroblasten adhärierten und überlebten auf unbehandelter porö-
ser F50/50 Röhrenoberﬂäche. Die gewählte Materialkombination
gilt als nicht toxisch.
 Die Hydrophilierung der Oberﬂäche mit ED allein hat keinen toxi-
schen Einﬂuss auf die Zellen, initiiert jedoch nicht die Ausbildung
der typischen Zellmorphologie.
 Die Beschichtung durch Physisorption als auch eine kovalente Bin-
dung von FN über ED Modiﬁzierung erhöht die Zelladhäsion und
stimuliert das natürliche Zellverhalten in den ersten 48 h.
 Fibroblasten überlebten und proliferierten in porösen verschlosse-
nen F50/50 Röhren für 7 Tage, womit die Permeationsfähigkeit für
lebensnotwendige Nährstoﬀe als auch Sauerstoﬀ durch die Röhren-
wand indirekt nachgewiesen werden konnte.
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Abbildung 4.45: Ex-vivo Evaluierung poröser NLS mit neuronalen Primärzellen unter Verwen-
dung topograﬁscher und biologischer Reize
Die folgenden Zellversuche sollten modellhaft das Regenerationspotential der NLS
unter Einbeziehung topograﬁscher (PHB Multiﬁlamente als Lumenfüller) sowie bio-
chemischer Reize (auf den Fasern adsorbierte ECM Proteine) darstellen. Dafür wur-
den komplexe Zellkultursysteme aus verschiedenen Primärzellen (Ganglien bestehend
aus Glialzellen, Fibroblasten, Neuronen) aus Hühnerembryonen sowie postnatalen
Mäusen isoliert, um das Verhalten sensorischer als auch motorischer Neurone auf
den hergestellten porösen Röhren als auch den PHB Multiﬁlamenten zu testen.
Embryonale Spinalganglien (DRG, Huhn)
Embryonale Hühner DRG wurden isoliert und auf Glasreferenzproben, porösen Röh-
ren (F50/50) sowie Multiﬁlamentfasern für 48 h kultiviert. Darüberhinaus wurden
verschiedene Oberﬂächenbeschichtungen (PLL, PLL+LN, PLL+KOL, PLL+LN+-
KOL) auf die Zellresponse überprüft.
Die Abbildung 4.46 zeigt unter Anfärbung der Zytoskelette die Adhäsions- und Mi-
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grationsfähigkeit auf den unterschiedlichen Oberﬂächen. Prinzipiell ließen sich DRG
auf allen Substraten (Glasreferenz, planare poröse F50/50, PHB Faser) kultivieren.
Die neuronalen Zellen des DRG adhärierten und überlebten auf allen getesteten
Substraten im Versuchszeitraum von 48 h. Auf der PLL+LN+KOL beschichteten
Glasreferenz (positiv Kontrolle) zeigte sich die ganglientypische natürliche Morpho-
logie: von der Zellanhäufung (Knoten) bildeten sich radial viele axonale Fortsätze
aus und Glialzellen (SZ) migrierten allseitig auf der Oberﬂäche vom Zentrum in die
Peripherie.
Abbildung 4.46: cLSM Aufnahmen embryonaler Hühner DRG nach 48 h, Aktin (Zytoskelett)
Färbung: A) auf Glasreferenz PLL+LN+KOL beschichtet, B) in poröser Röh-
re unbeschichtet, C) in poröser Röhre PLL+LN+KOL beschichtet, D) auf
PHB Fasern unbeschichtet, E) auf PHB Fasern PLL+LN+KOL beschichtet
Eine ähnliche Tendenz der Ausbreitung ließ sich auf der unbeschichteten Röhren-
oberﬂäche feststellen, obwohl die Zelladhäsion sowie -migration deutlich verlangsamt
waren und im Vergleich zur Referenz eine viel geringere migrierende Zelldichte zeig-
ten.
Stellt man nun im Gegensatz dazu die mit PLL+LN+KOL mehrfach beschichte-
te planare poröse Probe gegenüber, zeigte sich ein deutlich verbessertes Adhäsions-
sowie Migrationsverhalten. Auf dem beschichteten porösen Röhrenboden glich die
Morphologie der Glasreferenz und war durch eine symmetrische radiale Wachstums-
richtung gekennzeichnet. Die vorhandenen ECM Proteine induzierten eine entspre-
chende positive Zellresonanz und ermöglichten das rasche Adhärieren und stimulier-
tes Wachstum der Zellen.
DRG Zellen adhärierten und überlebten ebenfalls auf unbeschichteten PHB Fasern,
waren aber auch hier nicht in der Lage lange Fortsätze auszubilden bzw. zu migrieren.
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Erst die Kombination von ECM Protein und Fasern zeigte die sehr gute Adhäsion
der Zellen sowie die Migration mit Vorzugorientierung. Die Zellen begannen im Ge-
gensatz zu den planaren Proben parallel zur Faserachse zu migrieren und orientiert
Fortsätze ausbilden, was für eine gezielte Ausbreitung und somit bevorzugte Rege-
neration entscheidend ist.
Zur Diﬀerenzierung der speziﬁschen Zelltypen sowie detailierten Darstellung von axo-
nalen Fortsätzen in Abhängigkeit der unterschiedlichen Beschichtungen auf Faser-
proben wurden die Zellen mit Hilfe von Antikörpern selektiv angefärbt, siehe Ab-
bildung 4.47. Während auf unbehandelten oder mit PLL behandelten Fasern zwar
Zelladhäsion festgestellt werden konnte, zeigten Zellen auf den mit LN, KOL bzw.
LN+KOL beschichteten Fasern zusätzlich ein sehr ausgeprägtes Migrationsverhalten
sowie deutliche und zum Teil sehr weitläuﬁge Neuritauswüchse.
Abbildung 4.47: cLSM Aufnahmen embryonaler Hühner DRG nach 48 h, speziﬁsche Färbung:
Glial- und Nervenzellen sind gelb (S-100), Zytoskelett von Glialzellen und
Fibroblasten ist rot (Aktin)
Es konnte damit eindeutig dargestellt werden, dass erst durch die Präsenz von ECM
Proteinen die Zellmigration sowie das Aussprossen sensorischer Axone induziert wur-
de. Signiﬁkante Unterschiede zwischen den verschiedenen Beschichtungen mit LN
oder KOL einzeln bzw. in Kombination konnten jedoch nicht ausgemacht werden.
Die Detailabbildung 4.48 auf der Folgeseite zeigt speziell für die PLL+LN Beschich-
tung die besonders langen orientierten Neuritauswüchse auf den PHB Fasern. Für
diese Kombination wurden typische Längen axonaler Auswüchse von bis zu 1mm
Länge in 2 Tagen beobachtet.
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Abbildung 4.48: cLSM Aufnahmen embryonaler Hühner DRG nach 48 h im Detail für
PLL+LN Beschichtung, speziﬁsche Färbung: Glial- und Nervenzellen sind
gelb (S-100), Zytoskelett von Glialzellen und Fibroblasten ist rot (Aktin)
Mit Hilfe kombinatorischer Diagnostik mittels REM konnte die Zellmorphologie
gleichzeitig mit der Materialbeschaﬀenheit dargestellt werden und eine wichtige infor-
melle Erweiterung zu den cLSM Abbildungen genutzt werden. Die Zellmorphologie,
die Ausbreitungsrichtung, als auch die Migrationsneigung konnte hochaufgelöst beur-
teilt werden. Die Abbildung 4.49 zeigt zunächst Übersichtssaufnahmen der planaren
Proben im Vergleich zu den Faserproben unterschiedlicher Beschichtungen.
Abbildung 4.49: REM Aufnahmen von DRG nach 2 Tagen auf PHB Multiﬁ-
lamentfasern (oben) bzw. porösen Röhren (unten) beschichtet
mit PLL, PLL+LN, PLL+LN+Kol
Anhand der Zellmorphologie und der Zellausbreitung wurden die Aussagen der cLSM
Aufnahmen bezüglich Wachstumsrichtung und Proteineinﬂuss eindeutig bestätigt.
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Erkennbar waren für die PLL+LN bzw. PLL+LN+KOL Beschichtung feinfasri-
ge sensorische Axone, die entlang der Faserorientierung im Beisein von migrierten
Schwann-Zellen gerichtet gewachsen sind, im Gegensatz zur porösen Röhre, die keine
Vorzugsrichtung in zellulärer Dimension vorgab und ein radiales Auswachsen zeigte.
Im Detail, wie Abbildung 4.50 für die PLL bzw. PLL+LN Beschichtung zeigt, wur-
de die spärliche Formation axonaler Fortsätze sowie die mangelhafte Glialzellaus-
breitung (bleiben in Kugelgestalt nahe des Ganglions) bei PLL im Gegensatz zu
PLL+LN sichtbar.
(a) (b)
Abbildung 4.50: REM Aufnahmen von DRG nach 2 Tagen auf PHB Multiﬁlamentfasern be-
schichtet mit a) PLL, Maßstab=50 µm und b) PLL+LN, Maßstab=20 µm
Sympathische Ganglien (SG, Maus)
Ähnliche Ergebnisse bezüglich der gewählten Substrate, wie für DRG zuvor gezeigt,
konnten mit den eﬀerenten Zellen erzielt werden. Auch diese zeigten ein besonders
ausgeprägtes Adhäsions- sowie gerichtetes Migrationsverhalten unter Einbeziehung
der beschichteten PHB Fasern.
Die zusammengesetzte Abbildung 4.51 zeigt dabei ein SG exemplarisch auf einer
mit PLL+LN beschichteten Faserprobe nach 7 Tagen Kultivierungsdauer. Hierbei
waren besonders deutlich die in grün markierten Neurone sowie deren in Faserrich-
tung orientierten Neuritauswüchse über die gesamte Probenlänge zu sehen sowie die
blau markierten Zellkerne (Glialzellen, Fibroblasten) der migrierten Zellen, die sich
ebenfalls über die gesamte Probe erstreckten.
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Abbildung 4.51: cLSM Aufnahme eines sympathischen Mausganglions nach 7 d, speziﬁsche
Färbung: Zellkerne (DAPI) sind blau, Neurone (TH) sowie deren Fortsätze
sind grün
Zwischenergebnis:
 Isolierte neuronale Primärzellen (Ganglien, DRG, SG) waren in der
Lage in unbehandelten porösen Röhren (F50/50) zu adhärieren und
zu überleben, allerdings ohne die erwünschte Migration der Zellen.
 Die Beschichtung mit ECM Proteinen wie LN und/oder KOL ist
essentiell, um ein ausreichendes Zellspreiten, die nötige Zellmigrati-
on sowie axonales Aussprossen und Axonwachstum zu induzieren.
 Auf beschichteten PHB Fasern, als topograﬁsche Leitstruktur,
konnte sowohl die Adhäsion sowie Migration von Schwann-Zellen
und das orientierte Neuritwachstum exemplarisch für beide Zell-
kultursysteme gezeigt werden. Die hierarchische Struktur in Ver-
bindung mit der Beteiligung der ECM Proteine ist eine wirksame
Kombination, um axonale Regenerationsprozesse ex vivo zu stimu-
lieren und aktiv zu fördern.
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Abbildung 4.52: Ex-vivo Charakterisierung der hierarchischen NLS
Abschließend wird das Gesamtsystem, bestehend aus schützender, permeabler, me-
chanisch stabiler Röhre (F50/50) mit eingeführten PHB Multiﬁlamenten als interne
Leitstrukttur auf Zellebene, welche mit ECM Proteinen beschichtet wurden, mit
beiden Zellkultursystemen (DRG, SG) im geschlossenen Zustand getestet, um an-
gemessen den Einﬂuss der Röhrenpermeabilität auf die neuronale Regeneration in
vitro nachzustellen.
Die Abbildung 4.53 zeigt Ganglien (DRG), die auf den Fasern adhärierten und in den
beidseitig geschlossenen Röhren für die Dauer des jeweiligen Experimentes (4 Tage)
überlebten. Die oﬀene Kontrollgruppe zeigte sehr deutlich delaminationsstabile, lange
und dichte axonale Auswüchse. Für die Probenreihe mit beidseitig verschlossenen
porösen Röhren wurde, vermutlich aufgrund der verlangsamten Nährstoﬀzufuhr, ein
etwas reduziertes Wachstum beobachtet. Die Neuroﬁlamente waren sehr deutlich zu
erkennen, erschienen jedoch kürzer und weniger ausgeprägt als bei der oﬀenen Röhre.
Dennoch zeigten die Neuroﬁlamente selbst unter der provozierten Stresssituation die
gewünschte Orientierung entlang der gegebenen Faserrichtung. Damit konnte analog
zum Fibroblast-Experiment demonstriert werden, dass sowohl der Nährstoﬀ- und
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Wachstumsfaktor- als auch der Sauerstoﬀtransport durch die poröse Röhrenwand
stattﬁndet, möglichweise jedoch nicht in ausreichendem Maße.
Abbildung 4.53: cLSM Aufnahmen embryonaler Hühner DRG nach 4 Tagen im Detail für
PLL+LN sowie PLL+LN+KOL Beschichtung kultiviert auf Fasern in beid-
seitig verschlossenen bzw. oﬀenen Röhren (1 cm) speziﬁsche Färbung: Neu-
roﬁlamente/ Axone (NF200) sind blau, Glial- und Nervenzellen sind gelb
(S-100), Zytoskelett von Glialzellen und Fibroblasten ist rot (Aktin)
Abbildung 4.54: cLSM Aufnahme eines sympathischen Mausganglions nach 4 d für PLL+LN
sowie PLL+LN+KOL Beschichtung kultiviert auf Fasern in beidseitig ver-
schlossenen Röhren (1 cm), speziﬁsche Färbung: Neurone (TH) sowie deren
Fortsätze sind grün, Glialzellen sind gelb (S100) und Fibroblasten rot (Aktin)
Für die SG (4 Tage in Kultur) schienen die Wachstumsbedingungen in den geschlos-
senen Röhren deutlich erschwert. Im Gegensatz zu DRG war ein Unterschied für die
unterschiedlichen Beschichtungen erkennbar. SG zeigten eine deutliche Präferenz in
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Form von sehr ausgeprägten axonalen Fortsätzen für die kombiniert beschichteten
Fasern mit PLL+LN+KOL.
SG auf PLL+LN Fasern appliziert eine geringe oder keine Zellmigration sowie spär-
lichen Neuritauswuchs, siehe Abbildung 4.54. Die SG, innerhalb der geschlossenen
porösen Röhren kultiviert, schienen im Vergleich zu Faser Referenzproben ohne Röh-
re prinzipiell weniger Verzweigungen zu haben, eher feinere Neuritausbildungen zu
formieren und zusätzlich Varikositäten (Schwellungen) zu bilden, welche dafür be-
kannt sind unter Stresssituationen aufzutreten.
In einem Folgeversuch wurde daher das Permeationsverhalten mittels Hydrophilie-
rung unter Verwendung von ED, wie in der Abbildung 4.29 auf Seite 98 gezeigt, ver-
bessert und der Versuch wiederholt. Die Abbildung 4.55 zeigt den cLSM Scan über
die gesamte Probenlänge nach 7 Tagen Kulturdauer in den verschlossenen Röhren.
In diesem Zeitraum überlebten die in geschlossenen Röhren kultivierten SG Zellen
und zeigten Glialzellmigration als auch axonales Wachstum.
Eine Reduzierung der unerwünschten zellulären Veränderungen als auch ein gestei-
gertes axonales Auswachsen sowie die verstärkte Zellmigration konnten über die ge-
samte Probenlänge (1 cm in 7 Tagen) beobachtet werden. Das Ergebnis bekräftigt
damit die bestehenden Annahmen und lässt die Vermutung zu, dass die Porosität
bzw. ein geeignetes Permeationsverhalten einer NLS einen entscheidenden Einﬂuß
auf ein vitales Zellverhalten und die korrekte Neuritentwicklung hat.
Abbildung 4.55: cLSM Aufnahme eines sympathischen Mausganglions nach 7 d für
PLL+LN+KOL Beschichtung kultiviert auf Fasern in beidseitig verschlos-
senen Röhren (1 cm), speziﬁsche Färbung: Glialzellen/ Neurone sind gelb
(S100) und Fibroblasten rot (Aktin)
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Zwischenergebnis:
 DRG als auch SG lassen sich unter Nachahmung der in vivo Si-
tuation in einer porösen Röhre kultivieren. Voraussetzung ist die
Präsenz von orientierten Leitbahnen (Fasern) in Zelldimension und
extrazellulären Proteinen als Ankermoleküle.
 Die ausreichende Permeationsfähigkeit der Röhren ist essentiell für
die sensiblen neurologischenWachstums- und Regenerationsprozes-
se, wenn die Röhre geschlossen ist und eine besondere Stresssitua-
tion provoziert wird.
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5. Diskussion
Die unvollständige bzw. selten erreichte funktionelle Wiederherstellung peripherer
neuronaler Defekte wird vor allem auf die unzureichenden physikalischen und bio-
chemischen Merkmale der existierenden klinisch relevanten NLS zurückgeführt und
erfordert damit die intensive Suche nach alternativen Materialien, ausgeklügeltem
Scaﬀold Design und biomimetischen Ansätzen, um die bestehenden Schwierigkeiten
zu überwinden. Insbesondere die Überbrückung großer Defekte ist dabei gefragt,
welches einen essentiell neuen Typ von NLS erfordert, um vorzeitigen Abbau und
Kollaps der Leit- und Schutzstruktur während des sensiblen und langsamen peri-
pheren Regenerationsprozesses zu vermeiden und gleichzeitig das Zellwachstum und
axonale Regenerationspotential zu stimulieren. Mit der hier entwickelten NLS werden
neben den grundsätzlichen Anforderungen an eine NLS, wie Schutzfunktion und me-
chanische Stabilität, eine vielversprechende Materialkombination und fundamentale
Strukturen des natürlichen Gewebes zusammen verfügbar gemacht.
Aus diesem Grund wurden die physikalischen Eigenschaften der unterschiedlichen
Materialkompositionen mit verschiedenen Methoden charakterisiert und der hierar-
chische Aufbau in Kombination mit verschiedenen biomolekulare Oberﬂächenmodi-
ﬁzierungen in vitro für das entwickelte Scaﬀold untersucht.
Hohlfaserherstellung
Beginnend sollte der Schmelzspinnprozess von PHB dahin entwickelt werden, dass
Hohlfasern aus PHB spinntechnologisch erzeugbar sind. Hohlfasern könnten gebün-
delt als Multikanalstruktur oder Lumenfüller für die Regeneration peripher Nerven
oder auch einzeln als miniaturisierte Trägerstruktur in Zellkulturversuchen dienen.
Darüberhinaus wäre beispielsweise auch Verwendung im Bereich der Neovaskulari-
sierung innovativer Tissue Engineering Konzepte oder im Drug Delivery zu ﬁnden.
Dem für diese Anwendungen interessanten Eigenschaftsproﬁl des natürlichen Poly-
mers steht die diﬃzile Verarbeitung von P3HB gegenüber. Die spinntechnologische
Verarbeitung gilt daher als technische Herausforderung und bedingt die eingehende
Untersuchung der Kristallisationscharakteristika.
Aus den Ergebnissen, wie sie unter Abbildung 4.2 auf Seite 70 sowie Abbildung 4.3
auf Seite 73 dargestellt sind, wird deutlich, dass neben dem Zusatz von geeigneten
NM vor allem die Prozesstemperatur den entscheidenen Einﬂuss auf die Verarbeit-
barkeit von PHB hat: erst bei Temperaturen über 190 °C werden die homogenen
Keime aufgeschmolzen und zerstört, so dass die Kristallisation nicht an vorbestimm-
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ten Keimen stattﬁnden kann. Die Keimbildung bei reiner PHB ist bei diesem Zustand
(Schmelze über 190 °C) oﬀensichtlich sehr langsam, so dass in diesem Fall die Kris-
tallisation mittels NM als heterogene Keimbildner initiiert und deutlich beschleunigt
werden kann, siehe dazu auch Abbildung 4.5 auf Seite 4.5. Wird die Schmelze unter
190 °C verarbeitet, erfolgt die vollständige Kristallisation von PHB ohne den Zusatz
von NM.
Diese Beobachtungen sind in klarer Übereinstimmung mit Literaturangaben, wie bei-
spieslweise Barhams Aussagen zum Kristallisationverhalten von PHB [106]. Tang et
al. sowie Liu et al. beziehen sich ebenfalls auf die 190 °C Grenze ab welcher int-
rinsische Keime aufgeschmolzen werden und die thermische Vorgeschichte der Probe
vollständig ausgelöscht wird [112, 113].
Barham berichtete darüber hinaus von einer erhöhten Keimdichte für eine geringere
Überhitzung der Schmelze (<190 °C) sowie von einer Zeitabhängigkeit [106]. Dar-
aus folgt, dass der Kristallisationseﬀekt ebenfalls reduziert wird, wenn PHB einige
Minuten bei hohen Temperaturen gehalten wird.
Barhams Anmerkungen über Keimbildung aufgrund von Verunreinigungen könnten
das weniger eﬃziente Verhalten von HAP, siehe Tabelle 4.1 auf Seite 4.1, erklären:
im Gegensatz zur klassischen Nukleation, bei welcher Additive stets als Keim wir-
ken, wird behaupted, dass manche Substanzen nur den Selbstnukleationsprozess des
Materials unterstützen und stabilisieren. Gemäß dieser Behauptung existiert kein
sofortiger Eﬀekt der Nukleierung, wenn die heterogenen Keime direkt zur Schmelze
zugegeben werden. Erst nachdem die Schmelze abgekühlt sowie erneut aufgeschmol-
zen wird und eine Rekristallisation erfolgt, agieren die Additive als Keimbildner.
Spätere Experimente zeigten einen Kristallisationseﬀekt von HAP in vergleichbarer
Weise zu BN für PHB+HAP Proben, die zuvor in der Schmelze gemischt, abgekühlt
und erneut geschmolzen wurden (Daten nicht gezeigt). Da PHB nicht thermostabil
ist, wird das wiederholte Aufschmelzen von PHB für Verarbeitungsprozesse allerdings
ausgeschlossen. Daher erfolgten keine weiteren Untersuchungen, um diese Schlussfol-
gerung zum Nukleationseﬀekt von HAP auf PHB zu überprüfen. HAP entsprach in
diesem Fall nicht den Erwartungen.
Tang et al. untersuchten HAP als NM für PHB und stellten Proben mittels Lö-
sungsmittelgießen her. Der verwendetet HAP Anteil war mit 10-40Gew.-% um ein
Vielfaches höher als in dieser Arbeit. Hierbei konnte eine gesteigerte Kristallisations-
rate beobachtet werden. In diesem Fall zeigten die HAP Partikel mit hoher Sicherheit
eine direkte Wirkung als zusätzlicher Keimbildner [112]. Obwohl NM, die inert, un-
löslich und in festem Zustand in der Polymerschmelze sind, prinzipiell die heterogene
Keimbildung von PHB unterstützen, zeigen diese doch sehr unterschiedliche Eﬃzi-
enz auf. Der Eﬀekt der Keimbildung ist grundlegend ein physikalischer Prozess, der
im Vergleich zur homogenen Keimbildung aufgrund der fremden (extrinsischen) Kei-
moberﬂächen auf die Verminderung der freien Energie zurückgeführt werden kann.
Die Gründe für die variierenden Wirkungsgrade sind noch nicht vollständig aufge-
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klärt, stehen aber in Zusammenhang mit beteiligten chemischen Reaktionen oder
bevorzugter Kristallisation an bestimmten Kristallebenen [106, 120].
In Übereinstimmung mit anderen Untersuchungen, konnte ein exzellenter Nuklea-
tionseﬀekt für THY und BN gefunden werden [113]. Qian et al. berichteten über
ähnliche Zusammenhänge für THY und BN [110]. Ohne NM kristallisierte PHB nur
in einem gewissen Maße. Die eﬀektivste Wirkung konnte ebenfalls mit BN erzielt
werden, wobei sich THY nahezu gleich eﬃzient wie BN verhielt. Im Gegenzug zu
den Untersuchungen dieser Arbeit führten Quian et al. die DSC Messungen nur bis
185 °C bei 25K/min durch und erhielten ebenfalls eine signiﬁkant erhöhte Kristalli-
sation durch Zugabe von 1Gew.-% BN bzw. THY. Eine mögliche Erklärung mag in
der Probenpräparation liegen: die Proben wurden vor der DSC Messung schmelzge-
mischt, wodurch eine gewisse thermische Vorgeschichte kreiert wurde.
Zusammenfassend aus diesen Ergebnissen kann geschlussfolgert werden, dass die
Überhitzung der Schmelze möglichst in Bezug auf Temperatur und Dauer unterbun-
den werden sollte, um die Selbstnukleation von PHB ausnutzen zu können. Darauf
basierend scheint die Zugabe von NM zu PHB im Fall von Verarbeitungstemperatu-
ren unter 190 °C nicht notwendig. Daraus folgt außerdem, dass ein Spinnprozess zur
Erzeugung von Hohlfasern bei Temperaturen unter 190 °C und unter möglichst kurzer
Temperatureinwirkung durchgeführt werden sollte, um die entsprechend notwendige
Kristallisation des Materials zu erzwingen.
Im Falle des Extruderspinnens war dies nicht realisierbar, da hier prinzipbedingt
ein gewisser thermisch induzierter molekularer Abbau zur schmelztechnologischen
Verarbeitung ausgenutzt wird und die dafür benötigte Prozesstemperatur auf bis
zu 195 °C eingestellt wird. Unter Verwendung der Biko-Kolbenspinnanlage war die
Verarbeitung bei niedrigeren Temperaturen und wesentlich kürzerer Prozesszeiten
jedoch möglich, siehe Abschnitt 3.2.4 auf Seite 44. Es ist erstmalig gelungen aus
reiner sowie nukleierter PHB stabile Hohlfasern spinntechnisch zu erzeugen, wie die
Abbildung 4.18 auf Seite 87 illustriert.
Trotz gleich hohem Kristallisationsgrad beeinﬂusst die Größe der gebildeten Sphäro-
lithe, Vergleich dazu in Abbildung 4.8 auf Seite 77, die mechanischen Eigenschaften
doch maßgeblich. Es wurde daher angenommen und mittels Zugprüfung nachgewie-
sen, dass Fasern aus THY bzw. HAP nukleierter PHB bessere mechanische Eigen-
schaften aufweisen als solche aus reiner PHB. Dennoch zeigte keine der erzeugten
Hohlfasern adequate mechanische Eigenschaften für den textilen Gebrauch, wie sie
für PHB Multiﬁlamentfasern aufgrund eines integrierten Spinn-Streckprozesses er-
reicht werden konnten [119].
PHB/PCL Blends
Prozessbedingt lassen sich mittels Schmelzspinnen aus reiner sowie nukleierter PHB
keine Hohlfasern mit ausreichend hoher Festigkeit und Reißdehnung herstellen, da
ein Verstrecken mit hoher Verstreckrate der Faser zum Hohlraumkollaps führen wür-
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de. Daher wurde eine biokompatible plastiﬁzierende Komponente eingesetzt, um die
mechanischen Eigenschaften anzupassen. In Übereinstimmung mit Literaturangaben
und den eigenen Beobachtungen, siehe Abbildung 4.11 auf Seite 80, zeigte sich eine
Mischung mit mindestens 30Gew.-% PCL als vielversprechend (PHB/PCL 70/30).
PCL wirkt zwar grundlegend als plastiﬁzierende Komponente; PHB und PCL bilden
allerdings ein nichtmischbares Blend und gelten damit zunächst nicht als geeignete
Blendpartner. Entsprechende DSC Untersuchugen bestätigten die Nichtmischbar-
keit beider Komponenten und deren gegenseitigen Einﬂuss aufeinander, siehe Abbil-
dung 4.13 auf Seite 81.
Die Kühlkurven sind in Übereinstimmung mit den Ergebnissen, die Lovera et al. ge-
funden haben: die Kristallisationstemperatur von PHB (Aufheizen bis 185 °C) wird
unter Zugabe von PCL von 116 °C zu deutlich niedrigeren Temperaturen (zwischen
101 °C und 104 °C) verschoben und zeigt damit einen störenden Eﬀekt des PCL auf
die PHB Kristallisation [122]. Dies kann über den Austausch von Heterogenitäten,
die als Nukleationskeime wirken, von der PHB Phase zur PCL Phase während des
Schmelzemischens erklärt werden. Die Kristallisationstemperaturen von PCL sind
ebenfalls für alle Zusammensetzungen zu niedrigeren Temperaturen verschoben und
weisen damit auf die Nichtmischbarkeit für Zusätze im Bereich bis zu 50Gew.-% PCL
hin. Für einen Anteil von 10 bzw. 20Gew.-% PCL erscheinen nur sehr kleine Exo-
thermen (Kristallisationspeak, Hc) von etwa 0,5 J/g bei niedrigeren Temperaturen
als für die Bulkkristallisation.
Bei einer besonders guten Dispersion der PCL Phase und einer starken Grenzﬂä-
chenhaftung von Matrix und Tröpfchen könnte trotz der Nichtmischbarkeit beider
Komponenten von einer Verbesserung der mechanischen Eigenschaften ausgegangen
werden. Die Literatur dazu ist kontrovers diskutiert, in diesem Fall ist eine deutliche
Eigenschaftsverbesserung jedoch oﬀensichtlich.
Avella et al. diskutierten PHB/PCL Blends, die keine synergetischen Eﬀekte zeigten.
Es konnte keine Verbesserung der mechanischen Eigenschaften für Blends mit weniger
als 60Gew.-% PCL gefunden werden. Die Tröpfchenbildung der PCL Phase innerhalb
der PHB Phase führte in diesem Fall zu keiner Senkung der Sprödigkeit [121].
Im Gegensatz dazu publizierten Lovera et al. die Erhöhung der Elastizität durch
Zugabe von PCL (Bruchdehnung 50% bei 70/30) [122].
Eine weitere Verbesserung könnte gemäß der Literaturangaben durch die Einstel-
lung einer teilweisen Mischbarkeit durch chemisch modiﬁziertes PCL, niedermole-
kulares PCL oder Schmelzmischen unter Einsatz von superkritischem CO2 erreicht
werden [121, 122, 130].
Für einen deutlich höheren Anteil an PCL (>35Gew.-%) sind keine Anzeichen ei-
ner fraktionierten Kristallisation erkennbar. Vermutlich coexistieren in dieser Zu-
sammensetzung beide Phasen in einer nahezu cokontinuierlichen Anordnung ohne
Tröpfchenbildung miteinander. Die DSC Analyse zeigte deutlich die klar getrennten
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Kristallisationspeaks beider Komponenten und bestätigte damit die Nichtmischbar-
keit auch für diese Zusammensetzung. Die in Tabelle 4.3 gelisteten Schmelz- und
Kristallisationsenthalpien veriﬁzieren jeweils den entsprechenden Anteil von PHB
bzw. PCL.
Mit Hilfe der DSC Analyse konnte die Aussage für die Aufreinigung bei Aufberei-
tung des Blends aus der Lösung (Flocken) bekräftigt werden: die Verschiebung der
Kristallisationstemperatur zu niedrigeren Temperaturen ist für F70/30 (90 °C) noch
deutlicher als für G70/30 (101 °C). Dieser Eﬀekt kann der Entfernung von Hetero-
genitäten während der Aufbereitung in Chloroform zugeschrieben werden. Wenn die
Gesamtanzahl von Keimbildnern reduziert wird und der Transfer von Keimen von
PHB nach PCL in gleicher Art und Weise wie bei G70/30 während des Schmelzmi-
schens stattﬁndet, dann muss die Kristallisation von PHB deutlich zeitverzögert und
bei deutlich niedrigeren Temperaturen stattﬁnden. Die fraktionierte Kristallisation
trat für PCL in gleichem Maße wie bei Blends aus Granulat auf, jedoch in Verbindung
mit kleineren Tröpfchen wie TEM Aufnahmen, siehe Abbildung 4.15 auf Seite 83,
zeigen. Die bessere PCL Dispersion in der PHB Matrix resultierte schließlich in der
Verbesserung der mechanischen Eigenschaften, siehe Abbildung 4.16 auf Seite 84.
Unter Verwendung des aus der Lösung ausgefällten PHB/PCL Blends mit einer
Komposition 70/30 konnten erstmals stabile und biegsame PHB basierte Hohlfasern,
deren mechanische Eigenschaften denen aus reiner bzw. nukleierter PHB überlegen
waren, hergestellt werden.
Trotz der erfolgreichen Versuchsreihen muss an dieser Stelle angemerkt werden, dass
das routinemäßige Schmelzspinnen von PHB Fasern als auch von Hohlfasern ein
nicht-trivialer Verarbeitungsprozess ist, der entsprechendes technisches Know-how
sowie langjährige Erfahrung erfordert. Die Umsetzung des Hohlfaserschmelzspinnens
in einen größeren Maßstab für eventuelle technische Anwendungen von PHB basier-
ten Hohlfasern ist daher sehr kritisch zu betrachten; für medizinische Applikationen
mag der Labormaßstab an dieser Stelle hinreichend sein.
Mikroextrusion PHB basierter poröser Hohlstrukturen
Mit Hilfe der Mikroextrusion und speziell gefertigter Düsenpaketen konnten lösungs-
mittelfrei und aufgrund der kontinuierlichen Herstellung besonders eﬃzient form-
stabile, gleichmäßig geformte Röhrenstrukturen aus den PHB/PCL Blends erzeugt
werden, siehe dazu Abbildung 4.21 auf Seite 89. Die Verwendung unterschiedlicher
Düsenpakete erlaubte dabei die Einstellung diverser Geometrien.
Die verwendete Methode des selektiven Herauslösens des Porenbildners PVP wird
als günstig bewertet, da das rasche Extrahieren von PVP in Wasser sehr einfach um-
setzbar war und selbst verbleibende Rückstände bei unvollständigem Lösungsprozess
bei in vivo Anwendungen unproblematisch scheinen. PVP wird seit Jahrzehnten in
der Pharmazie verwendet und wird daher als unbedenklich eingestuft.
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Abbildung 5.1: REM Aufnahmen von extrudierten NLS aus der Literatur: Ausschnitt der
Bruchstelle einer extrudierten NLS aus: oben a) PCL/ Schmelzextrusion;
b) PU/Schmelzextrusion [3] und unten A) PLGA/Lösungsmittelextrusion;
B) Wand der PLGA Röhren ist semipermeabel, um einen Nährstoﬀaustausch
zu gewährleisten [20]
Im Arbeitsprogramm war die Methode des selektiven Herauslösens vorgesehen, da
diese besonders einfach in der Fertigung umsetzbar ist. Typischerweise wird hierbei
das Herauslösen von Blendkomponenten oder partikulären Anteilen ausgenutzt. Die-
se Bestandteile können bereits während des Formgebungsprozesses integriert und
nachträglich durch einen Lösungsschritt, im günstigsten Fall in Wasser, entfernt
werden. Nachteilig ist der recht hohe Anteil, der prinzipiell notwendig ist, um ei-
ne durchgehende Porosität zu generieren. Je höher der Anteil an Additiven, desto
größer ist der Einﬂuss auf die Schmelzviskosität und somit die Beschränkung auf
den Verarbeitungsprozess. Es zeigten sich früh Grenzen in der Durchführbarkeit des
Herauslösens (z. B. unter Verwendung von nanoskaligen Kalkpartikeln oder Natri-
umchloridpartikeln), so dass parallel dazu weitere Methoden evaluiert wurden, die
mit einer nachträglichen Behandlung Poren oder Kanäle in extrudierten Röhren als
auch Hohlfasern generieren könnten. Zwei weitere porenbildende Verfahren sind da-
her im Anhang unter Abschnitt A.3.1 auf Seite 180 erläutert. Es sei hier anzumerken,
dass sich prinzipbedingt nicht jede Methode für jedes Herstellungsverfahren eignet:
so konnte der selektive Lösungsprozess schließlich nur für die größer dimensionierten
Proben, die extrudiert wurden, angewandt werden. Die Kernspurmethode scheint
wiederum aufgrund der dimensionellen Begrenzung der Methode selbst ausschließ-
lich für dünnwandige schmelzgesponnene Hohlfasern umsetzbar. Das CO2 Schäu-
men konnte hingegen uneingeschränkt für alle erzeugten Strukturen unabhängig von
ihrer Dimension angewendet werden. Spinntechnisch erzeugte Hohlfasern als auch
extrudierte Hohlstrukturen konnten mit Hilfe dieses Verfahrens nachträglich porös
gestaltet werden.
Die thermoplastische Herstellung der Röhren in Kombination mit dem selektiven Her-
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auslösen einer thermodynamisch nicht-mischbaren Komponente wird im Vergleich zu
anderen Herstellungsmethoden bzw. porenbildenen Verfahren, wie z. B. das Aufrol-
len von Netzen oder Folien [69, 181], Dip-coating und Partikel-Leaching [182, 183],
Nassspinnen [184, 185] oder Lösungsmittelverdampfungsmethoden [186] oder Ge-
friertrocknung [62], als besonders vorteilhaft erachtet, da auf einen unmittelbaren
Lösungsmitteleinsatz verzichtet werden kann und beide Prozesse, sowohl das Extru-
dieren der Röhren als auch das Herauslösen von PVP verhältnismäßig einfach als
auch zeit- und kostengünstig umsetzbar sind.
Vergleichend dazu sind Aufnahmen anderer teils poröser NLS aus PCL, PU oder
PLGA in Abbildung 5.1 dargestellt, die mittels Schmelzextrusion bzw. Lösungsmit-
telextrusion hergestellt wurden [3, 20]. Die erzeugten PHB Strukturen (Vergleich
siehe Abbildung 4.21 auf Seite 89) sind mit den anderen bereits untersuchten NLS
aus PCL, PU oder PLGA sehr gut vergleichbar. In Bezug auf Wandstärke und geo-
metrischer Homogenität könnte man die PHB basierten Röhren sogar als überlegen
einstufen. Dies ist allerdings für die hier vorgestellte Anwendung von untergeordneter
Rolle.
Physikalische Eigenschaften PHB basierter poröser Hohlstrukturen
In Übereinstimmung mit anderen Porenbildner-Matrix Systemen, stellte sich ein in-
itialer PVP Anteil von 40Gew.-% als Mindestanteil dar, der notwendig ist, um ei-
ne durchgehende Porosität, welche eine förderliche Nähr- und Sauerstoﬀpermeation
durch die Röhrenwand ermöglicht, zu erzielen [183, 187190]. Die berechnete Pha-
senkontinuität erreicht erst bei einem herausgelösten Additivanteil von 40Gew.-%
PVP einen Wert größer 90%, siehe Abbildung 4.25 auf Seite 94. Diese Grenze ist
ebenfalls in Arbeiten von Hui Liu et al., Tesema et al. und auch bei Reignier et al.
bei Versuchen mit Kochsalz, sowie Kochsalz und Polyethylenoxid Kombinationen als
Porogen zu ﬁnden [187189]. Allerdings zeigte sich ein Anteil von 50 bzw. 60Gew.-%
PVP als sinnvoll, um die Interkonnektivität und eine zeitlich relevante Permeation
zu garantieren. Die Porosität bei 60Gew.-% PVP Zusatz spielte jedoch im weiteren
Verlauf eher eine untergeordnete Rolle. Wenngleich ein erhöhter Anteil an PVP die
Permeation aufgrund der größeren Porenvolumina verbessert, so ist dramatische Er-
höhung der Schmelzviskosität und damit das hohe Risiko von Schmelzebruch bei der
thermoplastischen Verarbeitung nicht zu vernachlässigen.
Mit Hilfe der Quecksilberporosimetrie, wie auch durch Reignier et al. für poröse PCL
Scaﬀolds verwendet
Die mittels REM Abbildungen der porösen Querschnittsﬂächen bestimmten Poren-
größen, siehe Abbildung 4.24 auf Seite 93, stimmen gut mit den ermittelten Po-
rendimensionen überein. Allerdings liefern diese Daten keinen Aufschluss über die
tatsächliche Permeationsfähigkeit der Röhren.
Die Permeationsversuche unter Verwendung ﬂuoreszierender Modellmoleküle erwie-
sen sich als daher nützliche Methode, um die Permeationsfähigkeit zu überprüfen
132
und die Diﬀusionszeit in Abhängigkeit bestimmter Röhreneigenschaften wie Poro-
sität, Wandstärke und Benetzbarkeit zu bestimmen. Nachdem die Permeation von
Dextran und Albumin prinzipiell für alle getesteten hydrophoben Röhren gezeigt
werden konnte, dargestellt in Abbildung 3.8 auf Seite 67, kann davon ausgegangen
werden, dass entsprechende Wachstumsfaktoren, die in der Anwendung eine relevan-
te Rolle spielen, ebenfalls permeieren würden, da diese in gleicher Größenordnung
oder gar von kleinerer Molekülgröße sind. Darüberhinaus ist eine Beschleunigung der
Permeation mit Hilfe einer hydrophilierenden Oberﬂächenbehandlung, wie hier am
Beispiel Ethylendiamin exemplarisch gezeigt, möglich.
Die Permeation der eingesetzten Modellmoleküle ﬁndet innerhalb weniger Stunden
statt, wie Abbildung 4.29 auf Seite 98 verdeutlicht. Dieser Zeitraum wird als ausrei-
chend erachtet, um einen zellversorgenden Austausch von Nährstoﬀen, Metaboliten
und Sauerstoﬀ zu gewährleisten. In vitro Untersuchungen mit Fibroblasten sowie
Ganglien belegten indirekt die Permeationsfähigkeit der Röhren für lebensnotwendi-
ge Stoﬀe in einem Zeitraum von bis zu 7 Tagen. Mit der Abbildung 4.43 auf Seite 113
wird deutlich, dass ein existenzieller Ausstausch über die Röhrenwand stattﬁndet.
Die Zellen überlebten und proliferierten in einer geschlossenen Röhre, sofern nähr-
stoﬀhaltiges Medium aus dem Umgebungsmedium in das Lumen diﬀundieren konnte
bzw. starben ab, wenn das permeierende Umgebungsmedium keine entsprechenden
Nährstoﬀe beinhaltete. Die umfassende Diskussion dieser Ergebnisse folgt in einem
späteren Abschnitt.
Darüber hinaus zeigten REM Aufnahmen, siehe Abbildung 4.42 auf Seite 112, dass
die unerwünschte Zellinvasion von außerhalb bzw. das Einwachsen von Zellen in-
nen aufgrund der kleinen Porendimensionen unter 2µm nicht möglich ist und somit
die Bildung von Narbengewebe zunächst nicht begünstigt wird. Mit fortschreitender
Resorption des Konstruktes in vivo, ist jedoch eine starke Vergrößerung der Poren-
durchmesser anzunehmen und damit das Einwachsen von Zellen denkbar, welche un-
ter Umständen zu diesem Zeitpunkt für z. B. Blutgefäßbildung erwünscht sein könnte.
Mechanische Eigenschaften PHB basierter poröser Hohlstrukturen
Die Untersuchung des Biegeverhaltens und der Formstabilität der porösen Röhren
als auch die Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften nach erfolgter De-
gradation unter physiologischen Bedingungen in PBS (pH 7,0 bzw. 6,4) bei 37 °C
über einen Zeitraum von 16 Wochen war besonders relevant für die Scaﬀoldcharak-
terisierung.
Nahezu alle untersuchten Proben waren im Testzeitraum reversibel biegsam und
formstabil, wobei die PHB/PCL Blends eine deutlich bessere Formstabilität und
eine höhere Resistenz gegenüber Zug- und Biegebelastung aufzeigten als das verwen-
dete Copolymer P(3HB-co-4HB). Mit Ausnahme des Copolymers, hatte die in vitro
Degradation in PBS keinen dramatischen Einﬂuss auf die mechanische Stabilität der
Blendproben, wie die Abbildungen 4.32 und 4.33 auf Seite 102 verdeutlichen. Die
getesteten Varianten F50/50 als auch F70/30 zeichneten sich durch eine adäquate
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Formstabilität und Festigkeit aus. Beide Blends zeigten eine ähnliche Kraftaufnah-
me und lagen mit etwa 5N maximaler Kraft im Bereich natürlicher Nervengewebe
(1-12N) bzw. über kommerziell verwendeter Nylonfasern (1,8N), welche routinemä-
ßig in der klinischen Anwendung zur Fixierung von Nervenenden in NLS verwendet
werden [184, 191, 192]. Das Copolymer zeigte im Gegensatz dazu deutlich niedri-
gere Werte für die Kraftaufnahme und verweist damit zunächst auf eine geringere
Eignung als NLS als auch auf einen starken hydrolytischen Abbau innerhalb des
Messzeitraumes, welcher insbesondere nach 12 Wochen sichtbar auftritt.
Die Bruchdehnung konnte mit Hilfe des PCL Zusatzes auf ein Vielfaches des spröden
PHB (1-4%) gesteigert werden, so dass Werte zwischen 25 und 50% erreicht wurden
und die PHB/PCL Blends im Bereich des sehr dehnbaren Copolymers während des
gesamten Messzeitraumes lagen. Die in der Literatur angegebenen Dehnungswerte
für Nervenstränge variieren stark und sind mit 5-40% angegeben [191].
Die mechanischen Eigenschaften der porösen Röhren aus PHB/PCL Blends erschei-
nen vergleichbar mit alternativen Materialien, die in diesem Zusammenhang ge-
testet und empfohlen wurden, wie z. B. Poly(L-lactide-co-caprolacton) (33,6N vor
bzw. 5,9N nach 8 Wochen Degradation) oder poröse Poly(3-hydroxybutyrate-co-3-
hydroxyhexanoat) Scaﬀolds (1,29-3,145N ohne Degradation) [184, 193]. Die Copo-
lymerscaﬀolds sind oﬀensichtlich für diese Anwendung nicht geeignet, bzw. nur für
einen eher kurzen Zeitraum (kleine Defekte). Die mechanischen Eigenschaften be-
trachtend, werden die verhältnismäßig langsam degradierbaren porösen PHB/PCL
Scaﬀolds als geeignet für die in vivo Anwendung eingestuft. Es sollte jedoch be-
rücksichtigt werden, dass eine enzymatisch initiierte Degradation, welche für PHB
bereits beschrieben wurde, mit Sicherheit die Scaﬀoldresorption im Vergleich zu den
hier beschriebenen in vitro Versuchen beschleunigen wird [80, 92].
Kritisch ist hier weiterhin anzumerken, dass die ermittelten mechanischen Kennwer-
te wie Bruchdehnung und maximale Kraftaufnahme lediglich einen Indikator für die
mechanische Festigkeit der porösen Röhren aus unterschiedlichen Materialkomposi-
tionen darstellen. Da die Dehnung stets mit einer (irreversiblen) Querkontraktion
begleitet ist, müssen die Messwerte für Kraft und Dehnung kritisch betrachtet wer-
den. Eine gewisse Querschnittsverjüngung unter Zugbelastung (Einschnürung), die
auch in natürlichem Gewebe stattﬁndet, ist zwar tolerierbar, ein starke Kompression
des Lumeninhaltes kann jedoch zur Inhibierung der axonalen Regeneration, wie es
für Silikon NLS beschrieben wurde, führen [12, 35]. Die Implantation von NLS wie
auch End-to-End Adaptionen sind operationsbedingt zwar spannungsfreie Zustände,
jedoch ist die auftretende in situ Belastung nicht gänzlich zu vernachlässigen [192].
Daher ist es sehr wichtig, die substantielle Festigkeit und Biegefähigkeit des verwen-
deten Biomaterials in vitro zu demonstrieren, bevor es für klinische Zwecke empfohlen
werden kann. Eigenschaften wie die Nahtfestigkeit und damit auch die Fähigkeit
eine robuste Grenzﬂäche zwischen Nervengewebe und NLS herzustellen, sind kriti-
sche Faktoren für den Regenerationsprozess und ebenfalls durch die Scaﬀoldfestigkeit
bestimmt.
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Die in vivo auftretenden mechanischen Bedingungen experimentell zu imitieren ist
nicht trivial, ein Zugversuch ist dabei ein hilfreicher Ansatz, jedoch wäre eine Wei-
terführung durch beispielsweise Drei-Punkt-Biegeversuche, wie z. B. durch Ruiter et
al. gezeigt [58], oder durch zyklische Biege- bzw. Kompressionsversuche sinnvoll, um
Aussagen über das mechanische Verhalten und die Scaﬀoldstabilität zu bekräftigen.
Oberﬂächenmodiﬁzierung und -funktionalisierung
Die Oberﬂächenmodiﬁzierungen dienten zum einen der Hydrophilierung der ursprüng-
lich hydrophoben Polymere, um beispielsweise das Permeationsverhalten der porösen
Röhren zu verbessern. Mit Natronlauge wurde eine vergleichsweise geringe Hydro-
philierung unter Einbringung von Carboxylgruppen erzielt. Für die Behandlung von
Hohlstrukturen wurde daher die nasschemische Behandlung mit Ethylendiamin fa-
vorisiert und nachweislich eine Erhöhung der Benetzbarkeit und daraus folgend eine
raschere Permeation der Modellmoleküle erzielt.
Die zweite und wichtigere Funktion ist die Integration funktioneller Gruppen auf der
artiﬁziellen Oberﬂäche, die eine kovalente Proteinanbindung ermöglicht. Die Zellad-
häsion ist ein durch ECM-Protein vermittelter Prozess. Diese Proteine adsorbieren
normalerweise spontan von selbst und stammen aus Körperﬂüssigkeit oder werden
direkt von Zellen sezerniert und abgeschieden. Auf hydrophoben Materialien kann
die starke physisorptive Proteinadsorption jedoch zu Konformationsänderungen der
Moleküle und damit zum Verlust der nativen Struktur und deren gewünschten Ei-
genschaften führen [194]. Die kovalente Bindung entsprechender Proteine über spezi-
ﬁsche Gruppen wird daher als Lösungweg betrachtet eine in vivo-nahe angemessene
Zelladhäsion auf künstlichen polymeren Oberﬂächen zu erreichen. Neben Carboxyl-
und Hydroxylgruppen, die durch Hydrolyse mit beispielsweise NaOH entstehen, wer-
den über Aminolyse freie Stickstoﬀgruppen eingetragen, wie zum Beispiel mit Ethy-
lendiamin [195197].
Für PHB wurden daher modellhaft mit Fibronektin Adsorptions und Verdrängungs-
versuche durchgeführt, um die verschiedenen angewandten Oberﬂächenfunktionali-
sierungen indirekt zu testen. Die Proteinquantiﬁzierung mittels Fluoreszenzmarkie-
rung im Verdrängungsexperiment, siehe Anhang A.15 auf Seite 188, konnte nach-
weisen, dass Fibronektin sehr gut auf den mit Ammoniakplasma behandelten PHB-
Oberﬂächen haftet und nicht durch PBS abgelöst bzw. gegen BSA ausgetauscht wur-
de. Die mit Ammoniakplasma behandelten PHB Oberﬂächen ermöglichten prinzipiell
eine kovalente Bindung von Proteinen über primäre Aminogruppen, jedoch spielten
bei der Proteinanbindung auch ionische Wechselwirkungen eine Rolle. Fibronektin
ist mit einem isoelektrischen Punkt bei pH 5 überwiegend negativ geladen, wobei
die mit Plasma behandelten PHB Oberﬂächen durch den eingetragenen Stickstoﬀ
positive Ladungen aufweisen. Die mit ED behandelten Proben weisen ebenfalls Ami-
nogruppen auf, so dass von einer ähnlichen Bindungssiuation ausgegangen werden
kann. ED behandelte Proben wurden nicht im Verdrängungsexperiment getestet.
135
5 Diskussion
Im Gegensatz dazu fand bei den unbehandelten Proben ein Austausch gegen BSA
statt, wodurch die nicht kovalente Bindung wider gespiegelt wird. Unbehandeltes
PHB ist hydrophob und besitzt keine funktionellen Gruppen für eine kovalente Bin-
dung. Fibronektin adhäriert aufgrund von hydrophoben Wechselwirkungen stark auf
unbehandeltem PHB. Diese Wechselwirkungen zwischen Protein und Oberﬂäche sind
so stark, dass in PBS kaum eine Desorption von Fibronektin nachweisbar war.
Die Proteinquantiﬁzierung für zwei unterschiedliche Natriumhydroxidbehandlungen
(5min vs. 30min) zeigte etwa die gleichen Fibronektinmengen auf den PHB Ober-
ﬂächen. Der Mittelwert der Proteinmenge auf den unbehandelten Proben war je-
doch deutlich größer als für die NaOH behandelten Proben, siehe Anhang A.16 auf
Seite 188. Die nach dem Verdrängungsexperiment auf den unbehandelten Proben
zurückbleibende Proteinmenge war größer als auf den mit Natronlauge behandelten
Proben. Dies stimmt mit der von Pompe et al. gefundenen Tendenz überein [172].
Zu erklären ist dieser Eﬀekt damit, dass durch die Natriumhydroxidbehandlung Car-
boxylgruppen und durch ihre Dissoziation negative Ladungen auf der PHB Oberﬂä-
che entstehen. Die negativ geladene Oberﬂäche erschwert eine Anhaftung des über-
wiegend negativ geladenen Fibronektins. Dennoch wird Fibronektin in den Versuchen
nicht vollständig gegen BSA ausgetauscht, sondern bleibt aufgrund anderer Wech-
selwirkungen auf den Oberﬂächen zurück.
Es konnten erfolgreich verschiedene Strategien der Oberﬂächenmodiﬁzierung ange-
wandt und nachgewiesen werden. Diese ermöglichen prinzipiell die kovalente Bindung
von adhäsionsrelevanten Proteinen, wie zum Beispiel Fibronektin. In Abhängigkeit
von der Probengeometrie und der Proteinauswahl kann für PHB eine passende Ober-
ﬂächenfunktionalisierung realisiert werden.
Biologische Evaluierung
Nach Herstellung geeigneter Scaﬀolds und Überprüfung sowohl notwendiger mecha-
nischer als auch physikalischer Eigenschaften erfolgte die Beurteilung der Biokompa-
tibilität der gewählten Materialien, der indirekte Nachweis der Permeationsfähigkeit
sowie die vorläuﬁge Untersuchung struktureller bzw. biomechanischer Einﬂüsse.
Fibroblasten: Erste Versuche mit Fibroblasten verwiesen auf eine sehr gute Mate-
rialverträglichkeit aufgrund von hervorragender Zelladhäsion und Vitalität der Zel-
len in unbehandelten porösen Röhren. Auf nicht behandelten Oberﬂächen wurden
ausreichend vitale Zellen beobachtet. Besonders gut schien die Probe mit adsorptiv
gebundenem FN auf die Zellen zu wirken. Im Gegensatz dazu konnte kein Vorteil der
ED Behandlung bzw. der ED+FN behandelten Probe festgestellt werden, sondern
eine kugelige Zellmorphologie, die auf eine verzögerte Adhäsion hindeutete. Ursa-
che dafür könnte ein basischer pH-Wert des Substrates sein, der unter Umständen
aufgrund von mangelhaftem Auswaschen nach der ED Behandlung verblieb.
Wenngleich die Fibronektin Beschichtung prinzipiell zur Verbesserung der Zell-Matrix
Interaktion führte [172], war weder diese adhäsionsvermittelnde Beschichtung noch
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die Vorbehandlung mit hydrophilierenden Substanzen (NaOH, ED) bzw. ED+FN
für die PHB Blends essentiell, um die Zelladhäsion auf den verwendeten Substraten
zu garantieren. Für die unbehandelten PHB/PCL Blends als auch für das Copolymer
[P(3HB-co4-HB)] konnte eine erfolgreiche Zelladhäsion und -vitalität über mindes-
tens 48 h dokumentiert werden, siehe dazu Abbildung 4.42 sowie 4.41 auf Seite 112
bzw. Abbildung A.17 im Anhang auf Seite 189, so dass diese für die Folgeversu-
che ohne Vorbehandlung verwendet wurden. Die mittels MC hergestellten porösen
Proben wurden daher als nicht toxisch und für weitere Zellversuche unbedenklich
eingestuft.
Die Permeationsversuche mit Fibroblasten demonstrierten mit hochsigniﬁkanten Un-
terschieden die Permeationsfähigkeit der porösen Röhren, siehe dazu Abbildung 4.44
und 4.43 auf Seite 113. Beide Proben, sowohl die Positivkontrolle (oﬀene Röhre) als
auch die geschlossene Röhre mit komplettem Medium in Umgebung und im Lumen
(cMcM) zeigten nach 7 Tagen in Kultur eine im Vergleich zur Startbedingung sta-
tistisch hochsigniﬁkante (p<0,001) sehr dichte ZOB und bewiesen damit das Überle-
ben in cM sowie den ausreichenden Nähr- und Sauerstoﬀtransport durch die porösen
Röhrenwände. Die verschlossene cMcM Probe zeigte nach 7 Tagen jedoch tendenziell
eine geringere Zelldichte, welche eine verlangsamte Proliferation aufgrund des deut-
lich verlangsamten Austausches der Medien durch die porösen Wände im Vergleich
zur Lumenöﬀnung illustriert.
Die Zellvitalität sowie die erhöhte ZOB für die Proben (xMcM), bei denen sich
zunächst xM im Lumen befand, lässt eindeutig auf einen stattﬁndenden Nährstoﬀ-
austausch mit dem Umgebungsmedium (cM) schließen. Die im Vergleich zur cMcM
Probe verringerte Bedeckung ist schlüssig mit der entsprechend langsamen Diﬀusi-
on der essentiellen Nährstoﬀe von der Umgebung in das Lumen zu erklären. Das
Zellwachstum wurde durch Zugabe von nährstoﬀfreiem Medium für einige Stunden
gestört bzw. aufgehalten, jedoch nicht gänzlich unterdrückt. Würde kein ausreichen-
der Austausch stattﬁnden, wären nach 7 Tagen keine lebenden Zellen mehr nach-
weisbar. Es ist jedoch anzumerken, dass kein statistisch signiﬁkanter Unterschied
zur Startkondition bestimmt werden konnte und damit die Zellproliferation für diese
Bedingung nicht nachweislich ist.
Umgekehrt ist das für cMxM gültig, da hier die fehlende Nährstoﬀzufuhr von außen
zu nahezu komplettem Zellsterben führte und das nährstoﬀreiche Medium im Lumen
nicht ausreichte, um die Zellen über den Kulturzeitraum von 7 Tagen zu versorgen.
Es konnte mit hoher Signiﬁkanz der Werte gezeigt werden, dass in beidseitig ver-
schlossenen Röhren nach 7 Tagen Zellen überleben sowie proliferieren, wenn sich
nährstoﬀreiches Medium im Umgebungsmedium beﬁndet, wodurch die Annahme
bestätigt wird, dass der Nähr- als auch Sauerstoﬀaustausch in ausreichendem Maße
über die porösen Röhrenwände stattﬁnden kann.
Ganglien: In weiteren Versuchen die Materialeignung für neuronale Anwendungen
sowie die Leitfunktion zu testen, wurden frisch isolierte neuronale Primärzellen (DRG
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und SG) als ein ex vivo Modell für die periphere Nervenregeneration appliziert. DRG
wurden in unbeschichteten als auch mit unterschiedlichen Biomolekülen beschichte-
ten porösen Röhren, auf Fasern und schließlich auf Fasern, die in Röhren integriert
waren kultiviert.
Die DRG Adhäsion konnte zunächst für alle Bedingungen beobachtet werden. Das
Einwachsen von Zellen in die NLS bzw. das erwünschte Aussprossen von Axonen
ist jedoch sowohl an die topograﬁschen als auch die biochemischen Merkmale des
Substrates gebunden, wie die Abbildung 4.49 auf Seite 119 verdeutlicht.
Während der Experimente zeigten DRG in den porösen Röhren das ganglientypi-
sche radiale Auswaschen von Axonen. Unter Verwendung von Fasern zeigte sich sehr
deutlich die Abhängigkeit der Zellmigration und -proliferation von den gegebenen
topograﬁschen Bedingungen. Die orientierte Migration und longitudinal gerichtete
Ausbreitung von Schwann Zellen wurde erst durch die PHB Fasern induziert und
gefördert, siehe Abbildung 4.46 auf Seite 117. Die topograﬁsch vermittelte Zellmi-
gration wurde beispielsweise auch von Lietz et al., Ribeiro et al. oder Jiani et al. für
proﬁlierte PGA Filamente bzw. PCL Filamente und bandförmig geordnetes Kollagen
beschrieben [46, 198, 199].
Die auf den Fasern orientierten Schwann Zellen dienen im Verlauf der Regenerati-
on selbst als Leitstruktur: sie orientieren sich entlang der Faserachse, bilden Büng-
nersche Bänder, serzernieren kontinuierlich neurotrophe Faktoren und bilden damit
Grundlage der axonalen Regeneration [25, 200]. In kleinen peripheren Defekten mi-
grieren und reorganisieren sich Schwann Zellen von selbst zu Büngnerschern Bändern,
welche dann als longitudinale Leitstruktur für die auswachsenden Axone, die vom
proximalen zum distalen Stumpf wachsen [200]. Für große Defekte ist ein künstlicher
Leitkanal essentiell, da der Regenerationsprozess ein sensibler langsam fortschreiten-
der Vorgang ist, der Schutz und Stimulation zugleich benötigt. Eine beschleunigte
Regeneration kann für NLS, die Leitstrukturen auf zellulärer Ebene wie die hier
vorgestellten PHB Fasern beinhalten und als Schlüsselkomponente zur kritischen
Defektbehandlung gelten, erwartet werden. Die Verbesserung der Zellmigration bzw.
des Zellwachstums wurde hier allerdings nicht quantiﬁziert. Lietz et al. beschreiben
unter Verwendung einer Mikroleitstruktur eine signiﬁkante reduzierte Wachstumszeit
für einen deﬁnierten Abstand von bis zu 30% [46].
Im Gegensatz zu der robusten Fibroblasten Zelllinie, bedurften die DRG sowie die
SG für die porösen Röhren als auch für die Fasern eine Oberﬂächenbeschichtung mit
extrazellulären Matrixproteinen wie Laminin bzw. Kollagen 1, um zu wachsen, zu
migrieren und auszusprossen. Für diese Versuche erfolgte die rein adsorptive Pro-
teinanhaftung, welche sich zunächst als hinreichend akzeptabel in den Versuchen
erwies. Spätere Versuche könnten jedoch durchaus mit kovalenten Kopplungs- oder
Freisetzungstrategien (siehe Abbildung 4.38 auf Seite 108) umgesetzt werden, um
eine verbesserte bzw. speziﬁschere Zellresponse zu erhalten.
Die Beobachtung bezüglich der EZM Proteine sind in Übereinstimmung mit Lite-
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raturangaben, die aussagen, dass insbesondere Laminin entscheidend für das Aus-
wachsen sensorischer Neurone ist, weil es die Zelladhäsion als auch -migration und
Neuritbildung fördert [201]. Interessanterweise konnte ein Unterschied zwischen DRG
und SG bezüglich der verwendeten Proteine beobachtet werden. DRG zeigten bei der
Ausbildung sensorischer Axone keine nennenswerten Unterschiede in der Wachs-
tumseﬃzienz für LN oder/und KOL. Im Gegensatz dazu schienen die SG die kom-
binierte Beschichtung aus PLL+LN+KOL im Vergleich zu den Einzelkomponenten
PLL+LN oder PLL+KOL zu präferieren. Dieser Unterschied könnte mit der Her-
kunft und Funktion der Neurone beider Ganglientypen erklärt werden. DRG sind
pseudounipolare Neurone mit einem zweigeteilten Axon, wobei ein Teil zur Periphe-
rie (somatische Strukturen) und der zweite zum Rückenmark (ZNS, Lamina I im
Hinterhorn) führt. SG sind unipolar sympathische postganglionische Neurone, die
eine Verbindung zu viszeralen Strukturen wie Herz, Halsschlagader oder oberer Teil
des Verdauungssystemes haben. Die Hauptkomponente der EZM, die diese viszera-
len oder somatischen Strukturen umgibt, ist Kollagen [202]. Im Gegensatz dazu ist
die EZM, welche die neuronalen Verbindungen innerhalb des ZNS umgibt, durch die
Anwesenheit von Proteoglykanen (Hyalektane und deren Bindungspartner), Hyalu-
ronsäure, Link Protein und Tenascin charakterisiert und zeigt einen Mangel an sonst
häuﬁg auftretenden EZM Molekülen wie Fibronektin oder Kollagen [203]. Daraus
resultierend, lässt sich folgern, dass sich DRG an mit Laminin als auch mit Kolla-
gen beschichteten Oberﬂächen gut anpassen, während SG eine natürliche Tendenz
aufweisen besser mit Kollagen beschichteten Oberﬂächen zu agieren.
Schließlich konnte mit dem abschließenden Versuch, indem Ganglien auf Fasern in
geschlossenen porösen Röhren kultiviert wurden, gezeigt werden, dass erst die Kom-
bination der drei Hauptcharakteristika der hierarchischen NLS -Permeation, topogra-
ﬁsche Leitstruktur und Proteinstimulanz - entscheident für eine korrekte Neuritent-
wicklung sowie erfolgreiches Axonwachstum in vitro ist. Für nicht Protein beschich-
tete Proben konnte kein Auswachsen dokumentiert werden, weder für Ganglien in
Röhren noch für Ganglien auf Fasern in porösen Röhren. Auch wenn die vorläuﬁgen
Zellstudien nur in 1-2 cm langen Röhren erfolgten, lassen sich daraus bereits Hinweise
auf das Regenerationspotential in Abhängigkeit der gewählten Unterstrukturen und
besonderen Merkmale der NLS ableiten. In einer in vitro Folgestudie bzw. möglichen
in vivo Studie sollte jedoch auf die Untersuchung größere Defekte nicht verzichtet
werden.
Ganglien, die auf Protein beschichteten Fasern innerhalb der geschlossenen porösen
Röhren kultiviert wurden, zeigten Zelladhäsion, -migration und robuste axonale Aus-
wüchse. Im Vergleich zu den nicht verschlossenen Kontrollproben zeigte sich jedoch,
dass sympathische Neurite weniger Verzweigungen hatten, deutlich dünner erschie-
nen und darüber hinaus Varikositäten ausbildeten, welche eher für Stresssituationen
bekannt sind. Erst die Anpassung der Permeationsfähigkeit durch Hydrophilierung
der porösen Röhre mit ED konnte die nachteiligen Veränderungen reduzieren und
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ein ausgeprägtes axonales Wachstum über die gesamte Röhrenlänge im geschlosse-
nen Zustand fördern.
Eine beschleunigte und stimulierte Zelladhäsion sowie die gerichtete Zellmigration
werden als besonders wichtige Voraussetzungen im axonalen Regenerationsprozess er-
achtet, insbesondere für die Therapie großer Defekte [46, 198]. Um die Überbrückung
kritischer Defektgrößen mittels künstlicher NLS zu fördern, erscheinen nur kombina-
torische Ansätze potentiell erfolgreich. Die hier vorgestellte Leitstruktur, bestehend
aus einer biegsamen, mechanisch stabilen, langsam resorbierbaren Materialkombi-
nation, ausgestattet mit unterstützenden Merkmalen wie Permeationsfähigkeit und
internen zellulären Leitstrukturen sowie entsprechenden biomolekularen Reizen, si-
muliert die natürliche Struktur eines Nervenbündels und beinhaltet die wesentlichen
der geforderten Eigenschaften einer idealen NLS, siehe Abschnitt 2.7 auf Seite 19.
Die oﬀenporige Röhre stellt dabei das schützende Perineurium dar, welches die Ner-
venfasern umgibt und in vivo den Nährstoﬀaustausch aus dem Vasa Nervorum er-
laubt. Die Laminin bzw. Kollagen beschichteten Fasern ahmen eher das Endoneu-
rium nach, welches hauptsächlich aus verschiedenen EZM Proteinen aufgebaut ist
und die Schwann Zellen als auch Neurone unterstützt. Die fasrigen orientierten inter-
nen PHB Leitstrukturen könnten temporär die Funktion der Büngnerschen Bändern
übernehmen und zu erfolgreicher Schwann-Zell Ausrichtung und geführtem axonalen
Wachstum über lange Distanzen verhelfen, welche in einer deutlichen Verbesserung
der funktionellen Wiederherstellung in vivo resultieren könnte.
Daraus folgend, kann erwartet werden, dass die hier erzeugte und untersuchte hierar-
chisch strukturierte PHB basierte NLS im Vergleich zu derzeit kommerziellen nicht
resorbierbaren, nicht permeablen und unstrukturierten Leitschienen in einer in vivo
Studie ein deutlich höheres Maß an funktioneller Wiederherstellung von peripheren
Nerven ermöglicht.
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6. Ausblick
Mit dieser Arbeit konnte fortführend zu anderen Studien gezeigt werden, dass PHB
aufgrund der interessanten Eigenschaftskombination ein relevantes Zukunftsmateri-
al für biomedizinische Anwendungen im Bereich des Neuro-Tissue Engineering dar-
stellt [52, 76, 103, 104]. Das Material wird aufgrund der relativ langsamer Resorption
und guter Verträglichkeit im Organismus als potentielle Alternative bzw. gar Ver-
besserung zu bereits klinisch applizierten und medizinisch zugelassenen Standards
wie Silikon, PGA oder Kollagen erachtet, wenn eine langsame Geweberegeneration
erwartet wird [92, 97, 98, 101].
Um die genannten Vorteile verstärkt umzusetzen, diese für verschiedene Anwendun-
gen auszunutzen sowie die Materialzulassung zu unterstützen, ist die Optimierung
der aufwendigen und kostenintensiven mikrobiellen Gewinnung sowie das Aufzeigen
möglicher kommerzieller Prozessrouten trotz limitierter Verarbeitbarkeit entschei-
dend.
In dieser Arbeit konnten diverse Ansätze zur PHB Verarbeitung und Oberﬂächen-
modiﬁzierung sowie biomolekularer Funktionalisierung aufgezeigt werden. Daraus
folgend könnte die Geometrie bzw. die Architektur der NLS verschiedenartig ange-
passt werden, so zum Beispiel durch die Verwendung der Hohlfasern als Lumenfüller,
um Multikanalsysteme zu etablieren, die Verwendung von nanoﬁbrillären Fasern als
Lumenfüller, um eine Größenordnung unter den Multiﬁlamenten zu erreichen oder
die Umsetzung von Proﬁlstrukturen für Röhre als auch Faser, um die mögliche Zell-
response zu verbessern. Die Abbildung 6.1 zeigt diese Varianten an Modellen auf.
Darüber hinaus könnte die Weiterverfolgung des Solid-State-Foaming interessante
Resultate für schmelzgesponnene Fasern in Kombination mit einem Leachingprozess
oder nachträglicher Ultraschallbehandlung erbringen [161, 162, 204], da aufgrund der
Prozessbedingungen ein reiner Leachingprozess nicht einfach umsetzbar ist.
Die Frage nach den tatsächlichen Resorptionszeiten lässt sich nicht leicht beantwor-
ten, da es kein angemessenes Modell der enzymatischen Degradationsuntersuchung
gibt. Es könnten Studien unter in vitro Bedingungen mit gleich bleibender Zellzahl
erfolgen, jedoch ist anzunehmen, dass auch dieser Ansatz nur ungeeignete Informa-
tionen zur in vivo Stabilität liefert. Die Formstabilität als auch die Festigkeit wären
daher aussagekräftig nur nach einer erfolgten in vivo Studie zu untersuchen.
Die Oberﬂächenmodiﬁzierung bietet sicherlich den größten Spielraum für fortführen-
de Studien: die Plasmabehandlung, welche für Röhren ungeeignet ist, kann sehr gut
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auf die Multiﬁlament oder nanoﬁbrillären Strukturen übertragen werden und zeigte
bereits im planaren Modell sehr gute Ergebnisse [172].
(a) (b)
(c) (d)
Abbildung 6.1: REM und LM Aufnahmen verschiedener geometrischer Variationen von NLS:
a) PHB Hohlfasern in poröser F50/50 Röhre als Multikanalstruktur, b) pro-
ﬁliertes Lumen einer porösen F50/50 Röhre, c) Nanoﬁbrilläre Fasern aus
PHB/PCL 80/20, die durch Herauslösen einer wasserlöslichen Polyvinylal-
kohol Matrix entstanden sind [205], d) trilobale Proﬁlfaser gezeigt für PLA
(NatureWorks® 6202D), mögliche Umsetzung in PHB denkbar
Weiterhin bietet die Kollagenbeschichtung eine hochinteressante Methode, gezielt
Substrukturen auf Polymeroberﬂächen aufzubringen. Mit Hilfe laminarer Strömung
kann Kollagen als gerichtete Fibrillen abgeschieden werden und eine direkte paral-
lel zur Fibrille auftretende Orientierung von Neuriten wurde auf planaren Substra-
ten beobachtet [51]. Die Ausrichtung von Kollagenﬁbrillen auf PHB Fasern wird als
besonders eﬀektives Mittel erachtet, die aussprossenden Axone direkt entlang der
Fasern zu leiten.
Die vor einer eventuellen Implantation als sehr sinnvoll geltende Besiedlung mit
Schwann-Zellen, die kontinuierlich neurotrophe Faktoren sezernieren und damit das
axonale Faserwachstum stimulieren, erscheint sinnvoll. Dieser Aspekt sowie die sta-
tistische Untersuchung der bestmöglichen Proteinbeschichtung als auch die Inkorpo-
ration von beispielsweise NGF bieten ausreichend Spielraum für die Fortführung der
in vitro Studien.
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Die Beschichtung des Lumens mit beispielsweise star-PEG Hydrogel als Reservoir
für Wachstumsfaktoren gehört zu einem weiteren interessanten Ansatz [179]. Die
kontrollierte Freisetzung von NGF oder anderen Wachstumsfaktoren zählt zu den
innovativen Merkmalen moderner Leitstrukturen und wurde für Fibrin oder HEMA
Hydrogel sowie einer Heparin beinhaltenden Fibrinmatrix bereits als positiv bewer-
tet [206208]. Das Ankopplungspotential verschiedener relevanter Moleküle (NGF,
BDNF, GDNF) und das Freisetzungsverhalten könnte zunächst auf planaren Proben
untersucht werden. Die spätere Übertragung auf die Röhren sowie die Testung in
vitro erscheint viel versprechend, insbesondere wenn es gelingen sollte einen Wachs-
tumsfaktorgradienten einzuführen, der das Wachstum gezielt in eine Richtung lenkt.
Eine Migrationsstudie mit Ganglien wäre hierfür denkbar. Mittels Timelapse Pho-
tographie könnten über einen längeren Zeitraum Neuritbildungen und -wachstum in
Abhängigkeit von eingesetztem Wachstumsfaktor, Protein oder Topograﬁevorgabe
beobachtet und dokumentiert werden, so dass eine quantitative Aussage bezüglich
der Länge und Wachstumsgeschwindigkeit getroﬀen werden könnte.
Nach Evaluierung verschiedener wichtiger Parameter und Merkmale der NLS wäre
diese abschließend in einem in vivo Versuch, typischerweise mit Ratten (Ischiasnerv)
oder Kaninchen (Wadenbeinnerv) durchgeführt, zu testen, um mit anderen in vivo
Studien, siehe Anhang A.1.2 auf Seite 172, vergleichbare Ergebnisse zu erzielen.
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7. Zusammenfassung
Die dynamische Entwicklung von Tissue Engineering Strategien führte in der letzten
Dekade zu einer stark erhöhten Nachfrage nach biokompatiblen und biodegradablen
Polymeren. Eine neue Polymerklasse bilden bakterielle Polyester. Das sind natürlich
vorkommende biodegradable Polymere, welche von Mikroorganismen in Form ihrer
Energiereserve generiert und gespeichert werden. Der am meisten bekannte Vertreter
ist die Poly(3-hydroxybuttersäure) (PHB). Es gilt im medizinischen Sinne als her-
vorragend aufgrund seiner Eigenschaftskombination. Dennoch ist die kommerzielle
Umsetzung, aufgrund der eher schwierigen Prozessbedingungen unter denen das ther-
misch instabile, inhärent spröde und teure Material in großem Maßstab verarbeitet
werden kann, limitiert.
Die Implantation von Nervenleitstrukturen zur Verbesserung der Nervenregenerati-
on ist ein zentraler Ansatzpunkt in der neurochirurgischen Therapie von peripheren
Läsionen. Doch auch im Bereich spinaler Verletzungen gewinnen Nervenleitkanäle
zunehmend an Wichtigkeit [25]. Ziel ist das orientierte Aussprossen regenerations-
fähiger Axone mit Hilfe künstlicher Nervenleitschienen, um Nervenläsionen bis zur
Funktionswiederherstellung zu überbrücken und damit die Verwendung von limitier-
ten autologen peripheren Nerventransplantaten sowie eine zweite Operation und die
damit verbundenen Risiken zu vermeiden. Die bisherigen klinischen Strategien unter
singulärer Anwendung von Röhrenstrukturen führten noch nicht zu zufrieden stellen-
den Ergebnissen bei größeren Defekten. Auch in den Regenerationsstudien, die das
zentrale Nervensystem betreﬀen, zeigte die alleinige Nutzung von Leitkanälen keine
kongruenten Ergebnisse [25].
Es besteht heute ein allgemeiner Konsens, dass nur eine Kombination verschiedener
Therapiestrategien unter Beachtung diverser Einﬂussfaktoren die physiologische Ak-
tivität der Zellen positiv beeinﬂussen kann und damit zur prägnanten Förderung des
regenerativen Nervenwachstums sowohl im peripheren als auch im zentralen Nerven-
system führt [4, 18, 24, 25, 33, 46, 47, 209, 210].
Diese Arbeit befasst sich daher mit der Herstellung, Funktionalisierung und Charak-
terisierung einer Nervenleitschiene, die den Anforderungen an moderne Leitschienen
entspricht und zielt damit auf die Unterstützung innovativer medizinischer Therapi-
en.
Die erzeugte Leitschiene besteht aus dem neuartigen, biodegradablen Polymer Poly(3-
hydroxybuttersäure), welches sich bislang in mehreren Tierstudien als medizinisch
sehr gut verträglich erwiesen hat und aufgrund der langsamen Resorption als ein
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potentiell geeignetes neues Material im Tissue Engineering, insbesondere im Neuro-
Tissue Engineering, gilt. Mittels unterschiedlicher Herstellungsverfahren konnten röh-
renartige Hohlstrukturen (Leitkanäle) verschiedener Größe aus dem thermoplastisch
verarbeitbaren Material erzeugt werden, die eine anpassungsfähige Dimensionierung
an die natürliche Struktur erlauben. Durch die Untersuchung des Kristallisations-
verhaltens und Anpassung von Material sowie Prozessparametern ist es erstmalig
gelungen Hohlfasern (Innendurchmesser von 20-500µm) aus PHB mittels Schmelz-
spinntechnologie zu erzeugen. Über den Prozess der Mikroextrusion konnten durch
spezielle Düsenpakete größere Hohlstrukturen (Innendurchmesser 500-2000µm) ex-
trudiert werden. Beide Verfahren ermöglichen die lösungsmittelfreie und kontinuier-
liche Herstellung derartiger Strukturen.
Die mit Hilfe eines selektiven Lösungsprozesses erzeugten Mikroporen gewährleis-
teten einen Nährstoﬀtransport sowie Stoﬀwechselaustausch über die gesamte Länge
der Leitschiene, wobei die erreichte Porengröße keine Invasion konkurrierender Zellen
aus der Umgebung erlaubte.
Eine Verbesserung der mechanischen Eigenschaften konnte mit Hilfe eines Blends
mit Poly(-caprolacton) (PCL) als auch unter Verwendung eines 3HB-Copolymers
nachgewiesen werden. Die Formstabilität und die mechanischen Kennwerte wurden
über einen Zeitraum von bis zu 16 Wochen nach Lagerung unter physiologischen
Bedingungen überprüft. Die ermittelten Werte für die maximal ertragbare Zugkraft
sowie das Dehnungsverhalten der porösen Röhren aus PHB/PCL Blends bzw. aus
einem 3HB-Copolymer liegen in gleicher Größenordnung wie die für native Nerven-
strukturen.
Strukturelle sowie biomolekulare Schlüsselreize, welche die Schwann-Zell Adhäsion
und die Orientierung migrierender Zellen verbessern könnten, konnten mit Hilfe von
faserartigen oder mikroﬁbrillären Lumenfüllern bzw. über eine Lumenbeschichtung
mittels Hydrogel realisiert werden. Derartige Lumenfüller konnten ebenfalls aus PHB
spinntechnisch erzeugt und in die Hohlstrukturen integriert werden. Eine nasschemi-
sche Oberﬂächenmodiﬁzierung mit Ethylendiamin ermöglichte die Integration funk-
tioneller Gruppen und damit eine Oberﬂächenhydrophilierung bzw. auch die Anbin-
dung von Molekülen der extrazellulären Matrix an PHB bzw. PHB/PCL Oberﬂä-
chen.
Ein Polyethylenglykol-Heparin basiertes Hydrogel bietet eine geeignete Plattform für
die kovalente Anbindung von zelladhäsionsvermittelden Molekülen sowie das elektro-
statische Koppeln von Wachstumsfaktoren mit kontrollierter Freisetzungsrate. Die
Möglichkeit einer homogene Beschichtung des Lumens wurde aufgezeigt, jedoch wur-
de die Anbindung von Biomolekülen ihm Rahmen dieser Arbeit nicht weiter verfolgt.
Innerhalb der Arbeitsgruppe wurde das Kopplungs- und Freisetzungsverhalten einge-
hend für zwei anwendungsfremde Wachstumsfaktoren (FGF-2 und VEGF) demons-
triert [179, 180], so dass die Umsetzung für anwendungsrelevante Wachstumsfaktoren
realisierbar erscheint.
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7 Zusammenfassung
In vorläuﬁgen Zellstudien konnten sowohl mit Fibroblasten als auch durch primäre
Neurozellen aus Ganglien erste Hinweise auf Biokompatibilität, Adhäsion und Migra-
tion auf reinem bzw. mit Poly-L-lysin, Laminin oder Kollagen Typ 1 beschichtetem
Material gewonnen werden. Fibroblasten adhärierten und überlebten auf porösen
Hohlstrukturen und zeigten dabei eine zelltypische Morphologie. Es konnte weiter-
hin gezeigt werden, dass neuronale Zellen eines Ganglions sowohl in porösen PHB
basierten Hohlstrukturen als auch auf PHB Fasern adhärierten und migrierten, wo-
bei die Beschichtung der Oberﬂäche mit Laminin bzw. Kollagen eine wichtige Vor-
aussetzung bildete. Die orientierte Zellmigration und axonale Aussprossung konnte
allerdings nur entlang der Fasern beobachtet werden. Darüber hinaus zeigten erste
Versuche, dass das Permeationsvermögen der porösen Hohlstrukturen für den Nähr-
stoﬀaustausch über die Röhrenwand geeignet ist und bilden damit eine essentielle
Grundlage für die Therapie von langen Defekten.
Die vorliegende Arbeit zeigt die (ingenieurtechnischen) Möglichkeiten der Herstel-
lung einer innovativen Nervenleitschiene durch Kombination verschiedener Eigen-
schaften unter Verwendung eines neuen Materials auf. Es konnte eine Art Toolbox
erstellt werden, die es erlaubt hierarchische Strukturen zusammenzustellen, die ent-
sprechend des peripheren Defektes zusammengesetzt und biomolekular maßgeschnei-
dert werden könnten, um die native Struktur bestmöglich temporär zu imitieren. Das
gesteigerte Interesse am Material als auch an bioabbaubaren Nervenleitschienen 3.
Generation unterstreicht deutlich die Notwendigkeit der Fortführung von biologisch-
medizinischer Seite. Die vor einer eventuellen Implantation als sehr sinnvoll geltende
Besiedlung mit Schwann-Zellen, die kontinuierlich neurotrophe Faktoren sezernieren
und damit das axonale Faserwachstum stimulieren, ist realisierbar. Dieser Aspekt
sowie die statistische Untersuchung der axonalen Wachstumsgeschwindigkeit in Ab-
hänigkeit der bestmöglichen Proteinbeschichtung als auch die Inkorporation von Ner-
venwachstumsfaktoren in die Hydrogelschicht bieten ausreichend Spielraum für die
Fortführung der Arbeit und Anreiz für die Applikation in einem Rattenmodel.
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A. Anhang
A.1. Anhang zu Grundlagen
A.1.1. Übersicht kommerzieller NLS
Derzeit sind verschiedene abbaubare Nervenleitschienen aus den in Abschnitt 2.5 genannten
Materialien auf dem Markt [43, 68]:
Produkt Firma Material Degradation max.
Länge
Neurogen Integra Neurosciences,
USA
Kollagen Typ 1 4 Jahre 3 cm
NeuraWrap Integra Neurosciences,
USA
Kollagen Typ 1 4 Jahre 4 cm
Neuromend Collagen Matrix, Inc.,
USA
Kollagen Typ 1 4-8 Monate 2,5 cm
Neuromatrix/
Neuroﬂex
Collagen Matrix, Inc.,
USA
Kollagen Typ 1 4-8 Monate 2,5 cm
Neurotube Synovis Micro Compa-
nies Alliance, USA
PGA 6-12 Monate 3 cm
Neurolac Polyganics Inc., Nieder-
lande
PLCL 2-3 Jahre 3 cm
Salubridge/
Hydrosheath/
Salutunnel
Salumedica LLC, USA Salubria-PVA Hy-
drogel
nicht abbaubar 6,35 cm
Surgisis Nerve
Cuﬀ/ Axoguard
Cook Biotech Products,
USA
Gewebematrix
(Schwein)
k. A. 4 cm
AxonScaﬀ/
Cellscaﬀ/ Stem-
Scaﬀ*
Axongen, Schweden PHB k. A. k. A.
Tabelle A.1: Übersicht kommerzieller NLS, die bereits klinisch geprüft sind bzw. derzeit geprüft
werden (CE, FDA)*
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A.1.2. Übersicht NLS im Tiermodell
Material,
Herstellungs-
methode
topograﬁscher u./o. biochemischer
Schlüsselreiz
in-vivo Modell Defekt-
größe
[mm]
Referenz
Silikon PDGF Ratte: Ischiasnerv 8 Wells et al., 1997
Silikon Koll, LN, FN Ratte: Ischiasnerv 10 Chen et al., 2000
Silikon VEGF in Matrigel Ratte: Ischiasnerv 10 Hobson et al., 2000
Silikon NGF in PPE Mikrosphären Ratte: Ischiasnerv 10 Xu et al., 2003
Silikon NGF in Heparin-Fibrin Gel Ratte: Ischiasnerv 13 Lee et al., 2003
Silikon CNTF in Kochsalzlösung Ratte: Ischiasnerv 10 Zhang et al., 2004
Silikon Schwann Zellen (autolog) Ratte: Ischiasnerv 10 Nilsson et al., 2005
Silikon Koll (ausgerichtet) Ratte: Ischiasnerv 5 Phililips et al., 2005
Silikon Fibroblast-artige-MSCs Ratte: Ischiasnerv 15 Chen et al., 2007
Silikon GDNF Ratte: Ischiasnerv 13 Wood et al., 2009
Silikon 8 PA Fasern (D=250 µm) im Lumen Ratte: Ischiasnerv 15 Lundborg et al., 1997
Silikon 8 Collagen oder PLA Copolymer Fasern
(D=150-200 µm) im Lumen
Ratte: Ischiasnerv 15 Itoh et al., 2001
Silikon 16 PLLA Fasern (D=60-80 µm) im Lu-
men
Ratte: Ischiasnerv 14 Cai et al., 2005
Silikon 10 Bioglass 45S5 Fasern (D=25 µm) im
Lumen
Ratte: Ischiasnerv 5 Bunting et al., 2005
Fibronektin Vlies FN (gerichtet) Ratte: Ischiasnerv 10 Whitworth et al., 1995
Fibronektin Vlies NT-3 Ratte: Ischiasnerv 10 Sterne et al., 1997
Collagen (I, III) a) Collagen schwammartig, b) Schwann
Zellen (gen-identisch)
Ratte: Ischiasnerv 20 Stang et al., 2005
PEVA GDNF Ratte: Gesichts-
nerv
8 Barras et al., 2002
PEVA GDNF Ratte: Ischiasnerv 15 Fine et al., 2002
PHEMMA-MMA
Hydrogel
NT-3, aFDF Ratte: Ischiasnerv 10 Midha et al., 2003 [212]
Fortsetzung nächste Seite . . .
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Heparin/ Alginat
Hydrogel
bFGF Ratte: Ischiasnerv 10 Ohta et al., 2004
Gelatine Gelatine Fasern (D=10-100 µm) im Lu-
men
Ratte: Ischiasnerv 10 Gamez et al., 2004
Alginat/ PGA Gefriertrocknung: PGA Netz/ Gewebe als
Hülle
Katze: Ischiasnerv 50 Suzuki et al., 1999 [213]
PAN / PVC Cop-
olymer
Schwann Zellen (heterolog, gen-identisch) Ratte: Ischiasnerv 8 Guenard et al., 1992
PCLEEP GDNF in Fasern, axial ausgerichtete
PCLEEP Fasern (D=4-5 µm) als faser-
förmiges Conduit
Ratte: Ischiasnerv 15 Chew et al., 2007
PCL, PU Schmel-
ze: Extrusion
Gelatine, Chitosan Ratte: Waden-
beinnerv
5 Ciardelli 2006
PCL mikroporös: 1-10 µm Porengröße, makro-
porös: 10-230 µm Porengröße
Ratte: Waden-
beinnerv
6 Vleggert-Lankamp et al., 2007
PDMS Chitosan Beschichtung, NSCs Ratte: Ischiasnerv 10 Lin et al., 2008
Polysulfon LN Ratte: Ischiasnerv 10 Yu und Bellamkonda, 2003
PLA/ Extrusion Schwann Zellen - - Steuer et al., 1999 [73]
PDLLA bFGF Ratte: Ischiasnerv 15 Wang et al., 2003
PDLLA -CL
Copolymer / Dip
Coating
denaturiertes Muskelgewebe longitudinal
orientiert
Ratte: Ischiasnerv 10, 15 Meek et al., 1996 [32]
PLA -CL Copo-
lymer/ Dip Coa-
ting
verschiedene Durchmesser Di=1,23-
2,47mm/ Wandstärken s=0,34-0,68mm
Ratte: Ischiasnerv 10 Den Dunnen et al., 1995 [182]
PLA Lösungsmit-
tel
porös: Phasenseperation, > 80%, 10-100
µm, PVA beschichtet
Ratte: Ischiasnerv 5 Maquet et al., 2000 [62]
PGA LN getränkte Kollagenfasern Kaninchen: Wa-
denbeinnerv
80 Matsumoto et al., 2000
PGA LN getränkter Kollagenschwamm Kaninchen: Wa-
denbeinnerv
80 Toba et al., 2001
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PLGA porös: 66-84% Porosität, 10-20 µm Poren-
größe
Ratte: Ischiasnerv 10 Chang und Hsu, 2005, Chang et
al., 2007
PLGA Lösungs-
mittel
porös: Immersion/ Ausfällung mit Pluro-
nic F127 Innen: 50nm, Außen: 50 µm
Ratte: Ischiasnerv 10 Oh et al., 2008 [61]
PLGA Schwann Zellen (gen-identisch) Ratte: Ischiasnerv 20 Cheng und Chen, 2002
PLGA/ Solution
Extrusion
porös Poly-D-Lysin und Schwann Zellen - - Schlosshauer et al., 2003 [20]
Seide Seidenfasern (D=10 µm) als faserförmiges
Conduit
Ratte: Ischiasnerv 10 Yang et al., 2007
PAN-MA PAN-MA Fasern (D= 400 und 600 µm)
als faserförmiges Conduit
Ratte: Ischiasnerv 17 Kim et al., 2008 [49]
PHB Schwann Zellen (gen-identisch) Ratte: Ischiasnerv 10 Mosahebi et al., 2001
PHB FN in Alginat Hydrogel Ratte: Ischiasnerv 10 Mosahebi et al., 2003
PHB LIF in Calcium Alginat Hydrogel Ratte: Ischiasnerv 10 Hart et al., 2003
PHB Mikroﬁlamente zu Matten verpresst,
GGF in Alginat-FN Hydrogel
Kaninchen: Wa-
denbeinnerv
20-40 Mohanna et al., 2005 [76]
PHB Mikroﬁlamente zu Matten verpresst, lon-
gitudinale Faserorientierung (2-20 µm),
Wrap around
Katze: Radial-
nerv(vs. Epi-
neuralnaht)
<5 Hazari et al., 1999 [103]
Tabelle A.2: Übersicht NLS ausgestattet mit topograﬁschen und biologischen Schlüsselreizen im Tiermodell, übernommen aus Jiang et
al. [211] sofern nicht anders gekennzeichnet
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A.2. Anhang zu Materialien und Methoden
A.2.1. Oberﬂächenmodiﬁzierung
Beschichtung des Lumens mit Star-PEG Heparin Hydrogel
Hintergrund: Die Beschichtung des Lumens mit einem Material, welches die ECM in me-
chanischer und biochemischer Art und Weise nachahmt und als Wirkstoﬀreservoir auftritt,
erscheint im Zusammenhang mit den genannten Forderungen an eine NLS als eine exzellente
Lösung. Ein modulares 3-dimensionales Gelnetzwerk, welches auf einer Vernetzung von akti-
viertem Heparin und amino-terminiertem 4-armigen Polyethylenglykol (Star-PEG) basiert,
wird dafür verwendet. Die Quellung, der Elastizitätsmodul als auch die Anbindung und
Freisetzung verschiedener Biomoleküle können für die PEG-basierten Hydrogele kontrolliert
und angepasst werden. Die Integration von Heparin erlaubt die kovalente Anbindung von
Zelladhäsionsmolekülen (RGD Peptide) sowie die auf elektrostatischen Wechselwirkungen
beruhende Anbindung von Wachstumsfaktoren (z. B. FGF-2 oder VEGF). Die Herstellung
und detaillierte Charakterisierung der Star-PEG Heparin Hydrogele ist eingehend in der
Arbeitsgruppe am IPF durch Freudenberg et al. beschrieben [179, 180].
Bedingungen: Vor der Gelherstellung wurden die extrudierten Hohlstrukturen von etwa
20mm Länge mit NaOH (1MNaOH, 30min, Raumtemperatur) vorbehandelt, um Hydroxy-
und Carboxygruppen zu genieren. Die Glaskapillaren mit Durchmessern von 0,4 bzw. 0,9mm,
die als Platzhalter im Lumen dienen sollen, wurden mittels Sigmacote®(Sigma Aldrich) hy-
drophobiert (wenige Sekunden eintauchen, mit Reinstwasser abspülen, trocknen).
Zur Herstellung des Gels sind vier Komponenten notwendig: das Basispolymer PEG (4-
armiges PEG, Polymer Source, Inc. Dorval, MW 10000), die natürliche Komponente Hepa-
rin (Calbiochem, Merk, MW 14000) sowie 1-Ethyl3(3dimethylaminopropyl) Carbodiimid/-
N-hydroxysulfosccinimid (EDC/sulfo-NHS) als Vernetzer (Sigma- Aldrich). Es wurden ver-
schiedene Geltypen getestet, wobei sich die Gele vor allem hinsichtlich der Vernetzungsdauer
und der mechanischen Eigenschaften unterschieden. Die Gelherstellung erfolgt nach einem
Standardprotokoll, welches in der Arbeitsgruppe entwickelt wurde. Details sind aus [179, 180]
zu entnehmen, hier werden die Arbeitsschritte nur kurz genannt.
Schritte zur Gelherstellung:
 Heparin in Reinstwasser lösen, kühlen (2-4 °C)
 EDC/ sulfo-NHS 2:1 in Reinstwasser lösen, kühlen (2-4 °C)
 Mischen von Heparin und EDC/sulfo-NHS Lösung, 15 min kühlen: Aktivierung der
Heparin Carboxysäuregruppen
 PEG in kaltem Reinstwasser lösen (2-4 °C)
 sofort PEG Lösung zu aktivierter Heparinlösung geben
 Mischen der Lösung im Thermomixer (Eppendorf) 15min bei 8 °C
 Gel beginnt zu vernetzen, Dauer in Abhängigkeit der Zusammensetzung (Heparin:PEG)
1-15min (mögliche Verarbeitungsdauer)
Zur besseren Visualisierung des transparenten Gels als Lumenbeschichtung kann dieses mit-
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tels Fluoreszenzfarbstoﬀ Alexa Fluor® 488 Phalloidin (Invitrogen, A12379) markiert werden.
Dafür wird 1% des Heparinanteils durch den Fluoreszenzfarbstoﬀ ersetzt.
Sofort nach der Gelherstellung wurden die präparierten Hohlstrukturen mittels Injektions-
kanüle mit Hydrogel gefüllt und die Glaskapillare zentrisch eingefügt und mittels Abstands-
halter ﬁxiert. Die gefüllten Röhrchen wurden in einer Petrischale mit feuchtem Zellstoﬀ
über Nacht gelagert, so dass die Vernetzung unter feuchter Atmosphäre vollständig ablaufen
konnte. Anschließend fand die Quellung des Gels in PBS statt sowie intensive Spülgänge mit
PBS, um EDC/sulfo-NHS und nicht vernetztes PEG/Heparin zu entfernen. Die Glaskapil-
laren sind schließlich aus dem gequollenen Gel entfernt worden. Die folgende Abbildung A.1
zeigt die im Zeitraum von 24 h durchgeführten Schritte auf.
Abbildung A.1: Prinzip der Beschichtung des Röhreninneren mit star-PEG Heparin Hydrogel
unter Verwendung einer Glaskapillare als Platzhalter: Injektion des Gels bis zur
vollständigen Füllung, Einführen der Glaskapillare und zentrische Fixierung,
Entfernung der Glaskapillare nach vollständiger Vernetzung und Quellung des
Gels
Auswertung: Die Beschichtungen wurden mittels Laser Scanning Mikroskopie (LSM) an
Alexa-markierten Proben visualisiert.
Quantiﬁzierung des gebundenen Proteingehaltes
Proteinquantiﬁzierung mit Hochleistungsﬂüssigkeitschromatographie
Die verschiedenen oberﬂächenmodiﬁzierten PHB-beschichteten Deckgläschen werden in eine
Immobilisierungskammer überführt. Diese spannt das Deckglaschen so ein, dass eine dichte
Kavität entsteht, deren Boden das Deckgläschen darstellt. Auf die so vorbereiteten Proben
werden je 500µl einer Fibronektinlosung (50µg/ml in Glycinpuﬀer) gegeben. Nach einer In-
kubationszeit von einer Stunde wird die Fibronektinlosung von der Oberﬂäche abgezogen
und dreimal mit PBS gespült. Es folgen der Ausbau der Deckgläschen aus der Kammer und
die Vorbereitung fur die Hydrolyse. Bei dieser Prozedur werden die Proteine in Aminosäu-
ren gespalten. Danach folgt die Analyse der Aminosäuren mittels HPLC. Diese wird an der
HPLC Agilent 1100 (Palo Alto, California, USA) Kapillar LC mit einer Chromatographie-
saule Zorbax SB-C18 (4,6 x 150 nm, 3,5µm, Agilent) durchgeführt. Als Ergebnis erhält man
die gebundene Proteinmenge pro Fläche der Probe in µg/cm2. (Text entnommen aus [154])
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Proteinquantiﬁzierung mit Fluoreszenzmarkierung
Die weiteren Versuche zur Quantiﬁzierung des angebundenen Fibronektins auf unterschied-
lich behandelten Oberﬂächen wurden mit Fluoreszenzmarkierung unter Nutzung des Imager
FLA 5100 durchgeführt. Auf die verschiedenen oberﬂächenmodiﬁzierten PHB-beschichteten
Deckgläschen bzw. Poly(ethylenaltmaleinsäureanhydrid) (PEMA) Referenzen wurden Glas-
ringe (Innendurchmesser 7mm) aufgesetzt und abgedichtet. In die entstandenen Kavitaten
wurden 200µl einer Fibronektinlösung mit 50µg/ml Fibronektin, markiert mit AlexaFluor488,
gegeben. Die Proben wurden eine Stunde bei 37 °C lichtgeschützt inkubiert und danach drei-
mal mit 230µl PBS gespült, um überschüssiges Fibronektin zu entfernen. Für das Verdrän-
gungsexperiment wurde jeweils eine Probe so belassen, auf eine zweite Probe PBS gegeben
und auf die dritte Probe eine BSA-Lösung (10 mg/ml) gegeben. Die Proben wurden licht-
geschützt über Nacht inkubiert und am nächsten Tag wurden PBS und die BSA Lösung
mit einer Pipette abgezogen. Danach erfolgte die Messung der Intensität des Farbstoﬀes
AlexaFluor488 am Imager FLA 5100. Als Anregungsquelle wurde ein Laser mit der Wellen-
lange 473 nm eingesetzt. Der verwendete Fluoreszenzfarbstoﬀ AlexaFluor488 hat ein Ab-
sorptionsmaximum bei 495 nm und ein Emissionsmaximum bei 519 nm. Als Emissionsﬁlter
wurde ein Hochpassﬁlter (510 nm) verwendet. Zur Auswertung der Probenabbildungen, die
mit dem Imager aufgenommen wurden, wurde die Auswertesoftware Multi Gauge von FU-
JIFILM verwendet. Mit dieser kann die Lichtintensitat (AU/mm2) für eine ausgewählte
Probenﬂäche bestimmt werden. (Text entnommen aus [154])
A.2.2. Versuche am Mikrocompounder
Abbildung A.2: Konstruktionszeichnung MC Düsen Strang: Zur Extrusion feiner Stränge im
Bereich von 0,7-1,0mm wurden Düsen dieser Art konstruiert und gefertigt.
Konstruktion: Dipl.-Ing. Mathias Ullrich/IPF
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Abbildung A.3: Konstruktionszeichnung MC Düsen Hohlzylinder: Zur Extrusion von zylindri-
schen Hohlstrukturen im Bereich von Di=0,7-1,0mm wurden Düsenpakete
dieser Art konstruiert und gefertigt. Die ersten Varianten wurden mit 4-8
Loch Schmelzeinlass versehen, spätere Modelle wurden mit typischen 3-C
Schmelzeinlass zur besseren Verteilung der hochviskosen Schmelze versehen.
Konstruktion: Dipl.-Ing. Mathias Ullrich/IPF
Abbildung A.4: Konstruktionszeichnung MC Düsen Hohlzylinder mit proﬁlierter Innenﬂäche:
Zur Extrusion von zylindrischen Hohlstrukturen im Bereich von Di=2,0mm
mit proﬁlierter Innenﬂäche wurden Düsenpakete dieser Art konstruiert und
gefertigt. Die konvexen Wölbungen sollen im Zellkontakt eine verbesserte
Adhäsion und orientierte Migration fördern, da Zellen bevorzugt auf konkaven
Oberﬂächen wachsen. Konstruktion: Dipl.-Ing. Mathias Ullrich/IPF
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Tabelle A.3: Versuchsreihen Mikrocompounder
Probe Additivanteil
[Gew. %]
Temperatur,
Verweildauer,
Schneckendreh-
zahl
Düse Verwendung
PHB+BN
PHB+HAP
PHB+THY
PHB+CDC
PHB+ePHB
PHB+PEG
0,5; 1; 2
0,5; 1; 2
0,5; 1; 2
2
2
20
190 °C,
3 min,
Einfüllen:
50 U/min,
Mischen:
70 U/min,
Auslass:
50 U/min
Original
Auslass
DSC (Serien
NM, T und
R)
PHB+PCL G:10,20,30,40,50
P:10,20,30,40,50
F:30,50
185 °C,
3 min,
Einfüllen:
50 U/min
Mischen:
100 U/min
Auslass:
50 U/min
Original
Auslass
Strangdüse
0,7
DSC, REM,
TEM,
Raman,
Zugversuch
PCL+PVP 10,20,30,40,50,60 150 °C,
3 min,
Einfüllen:
50 U/min
Mischen:
100 U/min
Auslass:
50 U/min
Original
Auslass
Phasen-
kontinuität
F70/30+PVP
F50/50+PVP
P(3HB-co-
4HB)+PVP
30,40,50
30,40,50
50
185 °C,
2 min,
Einfüllen:
50 U/min,
Mischen:
100 U/min,
Auslass:
50 U/min
Hohldüse REM,
Hg-P.,
Phasenkon-
tinuität,
Permeation,
Biegeradius,
Alterung,
Zellversuche
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A.3. Anhang zu den Ergebnissen
A.3.1. Porenbildung
(a) (b)
Abbildung A.5: Erzeugte Porositäten durch das a) Kernspurverfahren und das b) Solid State
Foaming/ CO2 Schäumen: in Abhängigkeit der gewählten Prozessparameter
lassen sich die Porengröße und Dichte einstellen
Beim Schmelzpinnen ist der verwendbare Anteil an nicht-schmelzbaren Additiven sehr stark
begrenzt, da eine gewisse Schmelzeviskosität gegeben sein muss, um das Verspinnen über-
haupt zu ermöglichen. Versuche mit löslichen Partikeln (amorphes CaCO3, NaCl) waren mit
maximal 20Gew.-% im Schmelzspinnprozess bzw. mit maximal 40Gew.-% im Mikrocomo-
pounder erfolgreich. Die gewünschte interkonnektive Porosität konnte damit jedoch nicht
erreicht werden.
Eine weitere Methode zur Porenbildung, die in Anbetracht der Herstellungsverfahren Schmelz-
spinnen und Mikroextrusion in Betracht kommt, ist das Schäumen. Neben der Schäumex-
trusion, wie es eindrucksvoll von Huang et al. gezeigt wurde [147], ist das so genannte
Solid-State-Foaming eine Alternative [161165]. Unter Verwendung von CO2 können in ei-
nem nachträglichen 2-stuﬁgen Prozess fertige Probekörper geschäumt werden, so dass poröse
Strukturen entstehen. Dafür werden die Proben zunächst unter hohem Druck (etwa 50 bar/
RT oder unter superkritischen Bedingungen) mit dem Inertgas CO2 für mehrere Stunden
abgesättigt und anschließend sehr rasch unter Ausnutzung eines thermodynamischen Un-
gleichgewichtes (rascher Druckabfall, rasche Temperaturerhöhung) entgast, so dass sich eine
bleibende Porosität einstellt. Besonderer Vorteil ist die Trennung von Herstellung und Po-
renbildung, so dass die Schmelzspinn- bzw. die Extrusionsparameter völlig unbeeinﬂusst
bleiben.
Eine andere Möglichkeit, die ebenfalls nachträglich angewandt wird, allerdings um einiges
aufwendiger als die bisher genannten Methoden ist, ist das sogenannte Kernspurverfahren.
Hierbei wird das Polymer mit hochenergetischen Schwermetallionen bestrahlt, die zu linear
verlaufenden Materialschädigungen führen und somit ein nachträgliches Herausätzen mit
geeigneten Chemikalien ermöglichen. Das Resultat sind deﬁnierte kanalartige Poren, die
im Nanometerbereich liegen. Voraussetzung für diesen Prozess ist eine Polymerdünnschicht
bzw. dünnwandige Probekörper im Bereich kleiner 100 µm.
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A.3.2 Quecksilberporosimetrie
Es konnte gezeigt werden, dass mittels CO2 Schäumen (Solid-State-Foaming) poröse PHB/P-
CL Hohlstrukturen bzw. Hohlfasern erzeugt werden können.
Neben dem Solid-State-Foaming wurde die Kernspurmethode zur Porenerzeugung in Zu-
sammenarbeit mit Dr. Christina Trautmann, GSI Darmstadt getestet [166, 167]. Während
beim Solid-State-Foaming der entstehende core-shell Eﬀekt eine durchgehende Porosität ver-
hindert, konnte mit der Kernspurmethode gezeigt werden, dass Kanäle in einer PHB bzw.
PHB-PCL Folie/ Hohlfaser erzeugt werden können, vorausgesetzt die Wandstärke über-
schreitet eine Dicke von ca. 100µm nicht. Der Stoﬀtransport kann dadurch direkt, gerichtet
und ohne Umwege ablaufen.
A.3.2. Quecksilberporosimetrie
Abbildung A.6: Porengrößenverteilung aus der Quecksilberporosimetrie: diﬀerentielle Darstel-
lung des intrudierten Quecksilbervolumens bezogen auf die Probeneinwaage
über dem daraus ermitteltenden Porendurchmesser für F 50/50 mit 30 bzw.
50Gew.-% gelöstem PVP
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A.3.3. Permeationsfähigkeit
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Abbildung A.7: Charakterisierung der porösen Hohlstrukturen: Permeation von Albumin vs.
Dextran am Modellröhrchen F50/50 mit initialem PVP Gehalt von 50Gew.-%
PVP und einer Wandstärke von 250µm, Oberﬂächenbehandlung mit Ethy-
lendiamin, MW±SD, n=2
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A.3.4 Mechanische Charakterisierung
A.3.4. Mechanische Charakterisierung
Die Abbildungen A.8 und A.9 zeigen die mechanischen Kennwerte maximal aufnehmbare
Kraft und Bruchdehnung für die Proben bei pH 7,4 (unifarbene Balken) und 6,0 (gestreifte
Balken). Es konnten zu den jeweiligen Messzeitpunkten (nach 1, 2, 4, 8, 16 Wochen) keine
deutlichen Unterschiede zwischen den beiden ph-Werten festgestellt werden.
Abbildung A.8: Maximal aufnehmbare Kraft nach Lagerung in PBS bei pH 7,4 (uni) vs. 6,0
(gestreift) nach 1, 2, 4, 8 und 16 Wochen für Referenzmaterial PCL sowie
Testmaterial F50/50, F70/30 und P(3HB-co-4HB)
Abbildung A.9: Bruchdehnung nach Lagerung in PBS bei pH 7,4 (uni) vs. 6,0 (gestreift)
nach 1, 2, 4, 8 und 16 Wochen für Referenzmaterial PCL sowie Testmaterial
F50/50, F70/30 und 3HB-co-4HB
183
A Anhang
A.3.5. Biegeradius
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Abbildung A.10: Minimaler Biegeradius in Abhängigkeit von Wandstärke und Materialaus-
wahl für poröse Röhrchen mit Innendurchmessern von 1,0 bzw. 2,0mm
Die Abbildung A.10 zeigt die erreichten minimalen Biegeradien von extrudierten porösen
(50Gew.-% PVP) Hohlstrukturen in Abhängigkeit von Materialauswahl, Durchmesser und
Wandstärke. Für die Blends 70/30 bzw. 50/50 konnte deutlich der Zusammenhang von
Wandstärke und minimalem Biegeradius gezeigt werden: eine größere Wandstärke sorgt für
mehr Stabilität und führt zu Abknicken bei kleineren Radien. Für PCL scheinen beide Vari-
anten ähnliche Stabilitäten aufzuweisen. Im Vergleich dazu wurde ein handelsüblicher medi-
zinischer Silikonschlauch mit vergleichbaren Dimensionen (Di=1mm, Wandstärke=350µm,
Shore A=70°) ausgewählt. Der Silikonschlauch zeigte hierbei keine überlegenen Eigenschaf-
ten. Die Auswahl der Materialhärte/ steiﬁgkeit spielt dabei eine große Rolle, Silikone gibt es
mit sehr abweichenden Härtgraden (Shorehärte A: 25-85°). Dennoch kann behauptet werden,
dass die erzeugten Proben mit einem Innendurchmesser von 1,0mm in dieser Hinsicht ähn-
lich biegsam wie kommerziell erhältliche Silikonschläuche sind: ein minimaler Biegeradius
von 2,5mm, der nahezu von allen Proben erreicht werden kann, entspricht dem geforderten
Eigenschaftsproﬁl. Für größere Röhren kann dies nicht belegt werden: bei einem Innendurch-
messer von 2,0mm und gleichen Wandstärken können lediglich etwa 10mm Biegeradius ein-
gestellt werden. Bei diesen Dimensionen neigen die Röhren schneller zum Abknicken. Nahezu
alle Proben können nur bis maximal 10mm gebogen werden, bevor Knickverhalten oder gar
Bruch auftritt. Einzig die Probe F50/50 mit einer Wandstärke von 500 µm kann einen be-
sonders geringen Biegeradius aufweisen. Diese Messung zeigt lediglich Tendenzen auf. Es ist
fraglich inwieweit ein derart geringer Biegeradius in der Praxis tatsächlich gefordert wird
oder ob ein minimaler Biegeradius von 10mm noch ausreichend in Bezug auf menschliche
Proportionen ist.
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A.3.6. Biomolekulare Oberﬂächenmodiﬁzierung
Niederdruckplasmabehandlung
Abbildung A.11: Eintrag von Stickstoﬀ und die zugehörige Veränderung im Fortschreitwinkel
bei Ammoniakplasmabehandlung von PHB-Dünnschichten (Tastverhältnis
5%), aus [154]
Abbildung A.12: Bestimmung von NGesamt und NH2 nach Ammoniakplasmabehandlung von
PHB-Folien mit XPS, aus [154]
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Natriumhydroxid
Abbildung A.13: Dynamischer Kontaktwinkel von PHB-Dünnschichten nach Behandlung in
1 M Natronlauge, aus [154]
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A.3.6 Biomolekulare Oberﬂächenmodiﬁzierung
Ethylendiamin
Abbildung A.14: Dynamischer Kontaktwinkel von PHB-Folien nach unterschiedlichen Be-
handlungen mit wässriger Ethylendiaminlösung, aus [154]
Fibronektinanbindung
Proteinquantiﬁzierung mit Fluoreszenzmarkierung
Ein großes Problem für die Auswertung stellt die starke Eigenﬂuoreszenz der mit Ammo-
niakplasma behandelten Proben dar. Wird die Intensität des Hintergrundes von der Fluo-
reszenzintensität des Farbstoﬀes auf der Probe abgezogen, erhält man auf den mit Ammo-
niakplasma behandelten Proben eine deutlich geringere Fibronektinanbindung als auf den
unbehandelten Proben. Dies widerspricht aber den eigenen Ergebnissen mittels HPLC, al-
lerdings stellten auch Pompe et. al. [172] für mit Ammoniakplasma behandelte PHB eine
geringere Fibronektinanbindung fest. (Text entnommen aus [154])
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Abbildung A.15: Fibronektinanbindung und Verdrängung mit PBS und BSA auf unbehandel-
ten und mit Ammoniakplasma behandelten PHB-Dünnschichten, zum Ver-
gleich PEMA-Dünnschichten (Dreifachbestimmung), vor (links) und nach
Abzug der Eigenﬂuoreszenz des Trägermaterials (rechts), aus [154]
Abbildung A.16: Fibronektinanbindung und Verdrängungsexperiment mit BSA auf unbehan-
delten und mit Natronlauge behandelten PHB-Dünnschichten (Dreifachbe-
stimmung), aus [154]
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A.3.7 Fibroblastenvitalität
A.3.7. Fibroblastenvitalität
Abbildung A.17: Fibroblastenvitalität auf unterschiedlichen Substraten: P(3HB-co-4HB) vs.
F50/50 nach 4 d, grüne Zellen lebend, rote Zellen tot
Abbildung A.18: Fibroblastenvitalität in cM vs. xM nach 24 h bzw. 6 d als positiv bzw. negativ
Referenz für den Permeationsversuch
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